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 La colonne vertébrale lombaire appartient au squelette axial et assure la continuité 
entre la colonne vertébrale thoracique en direction craniale et le sacrum en direction caudale. 
Elle abrite des structures neurologiques telles que le cône médullaire et la queue de cheval. 
Cette partie du rachis a un rôle biomécanique fondamental : elle est responsable de la mobilité 
du tronc en position debout et assise avec le bassin et les hanches. 
 La pathologie dégénérative du rachis lombaire est fréquente : la majorité des adultes 
ressent au moins un épisode de lombalgie au cours de sa vie. Des études épidémiologiques 
montrent que 65 à 90% de la population générale pourrait souffrir à un moment donné de 
douleurs lombaires 
7,43,142
. Les douleurs lombaires chroniques représentent un problème de 
santé publique, en raison de leur importante morbidité et de leur retentissement socio-
économique. Ces douleurs sont essentiellement générées par un processus dégénératif 
siégeant aussi bien au niveau du disque intervertébral qu’au niveau des facettes articulaires. 
Elles se traduisent cliniquement par une lombalgie aboutissant à une limitation fonctionnelle 
de la mobilité du tronc. Par ailleurs, ce processus dégénératif peut également aboutir à une 
mobilité anormale, voire à une hypermobilité du segment lombaire et un spondylolisthésis. Ce 
degré de pathologie dégénérative s’associe à une sténose lombaire se manifestant par une 
sciatalgie, voire une symptomatologie de claudication neurogène. 
Des traitements conservateurs sont prescrits en première intention, mais la chirurgie 
reste nécessaire dans 15% à 20% des cas. L’arthrodèse postéro-latérale est alors considérée 
comme le « gold standard » 
67,70,85,147
. Les résultats cliniques de cette intervention chirurgicale 
permettent de traiter la lombosciatalgie sévère de manière satisfaisante 
7,25,68,88,114,185
. 
Néanmoins, l’arthrodèse n’est pas dépourvue de risques et de complications à moyen et long 
terme. La Dégénérescence du Segment Adjacent (DSA) peut être directement liée à la 
procédure chirurgicale entraînant une lésion articulaire ou un manque de lordose. Elle peut 
également être consécutive à la perte de mobilité des segments arthrodésés 
50,77,78,93,94,126,134,163,205
. Ainsi, les implants de non fusion, permettant de préserver une certaine 
mobilité des segments opérés, sont apparus afin de pallier au risque de DSA. Cependant, il 
n’existe encore aucune preuve clinique ou radiologique, montrant la supériorité de ces 
derniers par rapport à l’arthrodèse. L’arthroplastie discale est indiquée dans la discopathie 
lombaire du patient jeune sans atteinte articulaire 
7,22,47,57,63,67,104
. Une arthrose articulaire 




. Lorsqu’une dégénérescence modérée du cartilage articulaire est présente en 
pré-opératoire, l’ostéosynthèse postérieure souple peut représenter une alternative. Il s’agit 
d’une ostéosynthèse semi-rigide permettant de limiter la mobilité segmentaire sans la 
supprimer complètement 
65,124,125,129,131,156,157
. Le remplacement facettaire constitue l’évolution 
technique la plus récente et la moins bien analysée. Le remplacement des articulaires est 
indiqué dans la zygarthrose et la sténose lombaire liée au bombement du disque et du 
ligament jaune, ainsi qu’aux ostéophytes postérieurs. Ce type d’implant devrait permettre de 
stabiliser un segment lombaire en préservant la mobilité, après avoir réséqué les articulaires et 
libéré le canal lombaire 
71,140,199,208
. 
L’utilisation clinique du remplacement facettaire reste encore très rare, car beaucoup 
d’interrogations persistent sur le comportement biomécanique complexe des articulaires 
guidées par le complexe disco-ligamentaire in vivo. Il est encore plus difficile de concevoir un 
implant permettant à la fois de limiter la mobilité et de permettre les mouvements des 
facettes articulaires. Par ailleurs, il est difficile d’apprécier quel degré de résection des 
articulaires, des ligaments et des lames peut être réalisé chirurgicalement de manière à ce que 
l’implant facettaire puisse remplir ses fonctions cinématiques et en même temps maintenir le 
segment lombaire opéré. On suppose que l’indication principale du remplacement facettaire 
est la sténose lombaire et la zygarthrose. Néanmoins, ce type d’intervention chirurgicale ne 
permet pas de traiter le disque instrumenté, ce qui pose problème pour les patients 
présentant une discopathie importante. Il en découle une limitation au niveau des indications 
de ces implants. On peut se demander s’ils ont leur place dans le traitement du 
spondylolisthésis dégénératif de grade I avec dégénérescence discale modérée de stades 
Pfirrmann 3 ou 4 
139
. Il s’agit généralement de patients entre 40 et 60 ans avec une forme 
débutante mais symptomatique du spondylolisthésis dégénératif en L4-L5. La hauteur discale 
reste conservée, mais les articulaires arthrosiques ainsi que l’hypermobilité disco-ligamentaire 
entraînent une sténose en flexion-extension (FE). 
L’évaluation du comportement biomécanique des implants facettaires peut faire 
intervenir différents moyens d’évaluations précliniques que l’on peut classer essentiellement 
en expérimentations in vitro et en simulations numériques par Modélisation en Eléments Finis 
(MEF). Depuis plus de 20 ans, de nombreuses recherches ont été effectuées dans le domaine 
de la biomécanique du rachis, en particulier au sein du Laboratoire de Biomécanique (LBM) 
des Arts et Métiers ParisTech, ce qui a permis le développement et la validation de différentes 
méthodes d’analyse 
29,31,51,52,64,99-102,162,172
. En nous appuyant sur ces outils validés, nous 
souhaitons à travers trois aspects complémentaires contribuer à la compréhension du 
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comportement biomécanique d’un nouvel Implant Facettaire Auxiliaire (IFA) « NeoFacet™ » 
(Clariance, Dainville, France). Par ailleurs, nous souhaitons à l’issue de cette thèse préciser les 
indications chirurgicales de cet IFA, notamment son utilisation dans le spondylolisthésis 
dégénératif de grade I. 
Ce travail de thèse se compose d’abord d’une synthèse bibliographique sur la 
problématique de la Dégénérescence du Segment Adjacent (DSA) après arthrodèse lombaire. 
Les implants lombaires de non fusion seront présentés, en analysant plus particulièrement les 
différents types de remplacement facettaire. La première partie du travail a pour but 
d’analyser in vitro l’influence de l’IFA sur le comportement cinématique du segment lombaire 
L4-L5 intact puis après facettectomie. Les Centres Moyens de Rotation (CMR) dans le plan 
sagittal en flexion-extension ainsi que les Pressions Intra-Discales (PID) sont également 
déterminées. La deuxième partie aborde la simulation numérique par MEF et détermine l’effet 
de l’implant sur le disque intervertébral du segment instrumenté, ainsi que sur les disques et 
les articulaires des niveaux adjacents en se comparant à l’ostéosynthèse postérieure rigide. La 
troisième partie a pour but d’analyser in vitro le comportement du segment L4-L5 en 
cisaillement postéro-antérieur après facettectomie et recalibrage ainsi que de vérifier l’effet 





1. CONTEXTE DE L’ETUDE 
 
1.1 Anatomie osseuse du rachis lombaire 
 
La colonne vertébrale lombaire forme la partie caudale du squelette axial et relie le 
rachis thoracique au sacrum. Elle est composée de 5 vertèbres qui s’articulent par 
l’intermédiaire des processus articulaires en postérieur et des disques intervertébraux en 
antérieur. L’anatomie osseuse des vertèbres lombaires présente des structures qui lui sont 
propres, adaptées aux mouvements et aux sollicitations biomécaniques du tronc 
24,92,95,112
. 
Les vertèbres lombaires ont un corps vertébral volumineux, à grand axe transversal, 
réniforme et à concavité postérieure. Le diamètre transversal croît de la face supérieure à la 
face inférieure de chaque corps vertébral et d'une vertèbre à l'autre en allant de L1 à L5. Le 
plateau vertébral présente une couronne de cartilage hyalin en périphérie. 
Les pédicules lombaires s'implantent sur la moitié supérieure de la face postéro-
latérale du corps vertébral. Ils ont une direction postéro-antérieure convergente variant entre 
10° et 25° en fonction des niveaux 
16,162
. Leur bord supérieur est légèrement concave en haut 
et leur bord inférieur est très échancré. 
Les lames du rachis lombaire sont quadrilatères, épaisses dans leur partie craniale, plus 
hautes que larges, obliques vers le bas et vers l’arrière. La portion interarticulaire est 
constituée par des lames osseuses épaisses, quasi verticales, situées à l'union des pédicules et 
des lames dans un plan postérieur par rapport aux processus transverses. 
Le processus épineux est situé sur la partie dorsale et médiane de la lame et se dirige 
presque horizontalement vers l'arrière et légèrement vers le bas. 
Les processus articulaires supérieurs, orientés transversalement, sont situés en arrière 
et au-dessus des processus transverses. Leur face interne présente une surface articulaire 
cartilagineuse, concave en arrière, en forme de gouttière verticale. Leur face externe porte le 
long du bord postérieur une saillie osseuse, le tubercule mamillaire. Au niveau des trois 
premières vertèbres lombaires, les processus articulaires supérieurs sont plus écartés les uns 
des autres que les processus articulaires inférieurs. Dans le plan sagittal, les facettes 
articulaires supérieures regardent en haut et en arrière. Les processus articulaires inférieurs 
s'implantent sur le bord inférieur des lames, orientés obliquement en bas et en arrière. Ils 
présentent une surface articulaire convexe, de forme cylindrique, qui regarde en avant. Cette 
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surface articulaire s'adapte à la concavité de l'apophyse articulaire supérieure de la vertèbre 
sous-jacente. Les deux processus articulaires forment ensemble l’articulation zygapophysaire. 
Les apophyses transverses, ou processus costiformes, s'implantent à la jonction du 
pédicule et de l'apophyse articulaire supérieure. Orientées transversalement, elles se dirigent 
en dehors, légèrement vers le haut et en arrière. Les apophyses transverses de L3 sont les plus 
longues et les plus horizontales 
16,92
. Celles de L1 et de L2 sont obliques vers le bas, alors que 
celles de L4 et de L5 sont ascendantes. La morphologie de ces apophyses varie d'une vertèbre 
à l'autre et même d'un côté à l'autre 
95
. 
Les principales structures anatomiques osseuses des vertèbres lombaires sont 
représentées dans la Fig. 1. 
 
 
Fig. 1 Anatomie osseuse de la vertèbre lombaire. 
 
On note certaines particularités au niveau de la colonne vertébrale lombaire. Des 
variations morphologiques existent au niveau des zones de transition : la charnière 
dorsolombaire et la charnière lombosacrée. La première vertèbre lombaire présente, outre 
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des apophyses transverses moins développées, un aspect cunéiforme du corps vertébral qui 
est plus haut dans son segment postérieur. La cinquième vertèbre lombaire (L5) se singularise 
par un volume important du corps vertébral cunéiforme et des éléments constitutifs de l'arc 
postérieur : pédicules, lames, apophyses articulaires, apophyses transverses 
16
. L'écartement 
des apophyses articulaires s'accompagne d'une direction plus frontale des facettes articulaires 
162
.  
Le canal vertébral osseux présente généralement une forme arrondie ou ovalaire dans 
la région lombaire haute et un aspect triangulaire avec des angles arrondis au niveau de la 
charnière lombosacrée. Il est sujet à de nombreuses variations morphologiques. Sa paroi 
antérieure répond à la face postérieure des corps vertébraux. Les angles sont formés par la 
face interne des pédicules et la paroi postérieure par les lames doublées du ligament jaune. Le 
diamètre transversal est toujours supérieur au diamètre sagittal et la largeur du canal lombaire 
augmente régulièrement de L1 à L5 
24,112
. Le diamètre antéro-postérieur diminue dans le sens 
cranio-caudal, s'accompagnant d'une accentuation progressive des récessus latéraux et d'une 
augmentation du diamètre transversal interpédiculaire. Au niveau lombaire, la moelle épinière 
n’occupe pas toute la hauteur du canal vertébral : le cône terminal est situé au niveau de L1 ou 
de L2, puis les racines de la queue de cheval descendent jusqu’au canal sacré. 
 
1.2 Anatomie disco-ligamentaire du rachis lombaire 
 
Le complexe mobile entre deux vertèbres lombaires comprend le disque intervertébral 
en avant et les massifs articulaires en arrière. Les mouvements entre les vertèbres sont régulés 
par l’appareil disco-ligamentaire en flexion-extension, en inflexion latérale et en torsion axiale. 
Le disque et les surfcaces articulaires sont exposés à l’usure liée aux mouvements qui s’y 
répètent au fil des années 
24,95,16,92,112
. 
Le disque intervertébral constitue avec les plateaux vertébraux adjacents un complexe 
disco-épiphysaire. Il assure la mobilité entre les corps vertébraux et résiste à la compression 
axiale 
2
. Le disque est composé macroscopiquement de deux structures : le nucléus au centre 
et l’annulus à la périphérie. La partie centrale, le nucléus, est riche en protéoglycanes et en 
macromolécules hydrophiles 
20,105
. Cette partie est essentiellement responsable de la 
résistance en compression. La périphérie, l’annulus, est riche en collagènes types I, II et IV 
187
. 
Plusieurs couches présentent une disposition lamellaire, permettant ainsi de répondre 
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 et infectieux 
59,174
 
interagissent dans la cascade physiopathologique de la dégénérescence discale 
5
. La Fig. 2 
montre les structures anatomiques normales et l’aspect dégénéré d’un disque intervertébral. 
 
 
Fig. 2 Anatomie du disque intervertébral normal à gauche et aspect anatomopathologique de 
la discopathie montrant la fissuration du nucléus à droite. 
 
Les ligaments interviennent lors des mouvements intervertébraux au-delà du seuil 
physiologique. Le ligament jaune s’insère sur la moitié de la face interne de la lame sus-jacente 
et sur la crête de la lame sous-jacente. Il est riche en élastine et en fibres nerveuses 
propriocepitves. Il se présente en plusieurs couches et a une épaisseur d’environ 1 cm. Ce 
ligament limite l’hyperflexion 
16,24
. Il a également un rôle fondamental dans la 
physiopathologie de la sténose lombaire car il bombe dans le canal en extension, et peut 
comprimer ainsi les racines nerveuses au niveau des récessus (Fig. 3). D’autres ligaments 
limitent l’hyperflexion : le ligament supraépineux reliant les apophyses épineuses à leurs 
extrémités dorsales, les ligaments interépineux faisant la jonction entre la face caudale de 
l’épineuse sus-jacente et la face craniale de l’épineuse sous-jacente, ainsi que le ligament 
longitudinal postérieur reliant les corps vertébraux et les disques dans le canal vertébral 
92
. Le 
ligament longitudinal antérieur s’étend sur la face ventrale des corps vertébraux et des disques 
et s’oppose à l’hyperextension de la colonne vertébrale 
112
. Par ailleurs, les articulations 
zygapophysaires sont englobées dans une capsule reliant les processus articulaires supérieur 






Fig. 3 Anatomie du disco-ligamentaire du rachis lombaire montrant les ligaments postérieurs 
(1-4) limitant l’hyperflexion et le ligament longitudinal antérieur (5) limitant l’hyperextension. 
Le ligament jaune (1) peut bomber dans le canal en extension et induire une sténose.  
 
1.3 Biomécanique du rachis lombaire 
 
Le disque intervertébral et les massifs articulaires d’un segment lombaire constituent 
une unité fonctionnelle mobile appelée « three joint complex » par les anglo-saxons. Les 
contraintes sont réparties entre le disque et les massifs articulaires  selon le concept du « load 
sharing » 
151
. La mobilité du segment intervertébral dépend en grande partie de l’orientation 
anatomique des facettes articulaires, qui est similaire chez l’homme et la femme 
115
. Avec 
l’âge, l’orientation facettaire change légèrement : on observe une sagittalisation de l’interligne 
articulaire, liée au processus dégénératif 
42
. Les articulaires ont une orientation de 
pratiquement 90° par rapport au plan transversal de l’unité fonctionnelle. L’angle formé entre 
l’interligne articulaire et le plan sagittal augmente progressivement de L1-L2 à L5-S1, de 25° à 
53° en moyenne, ce qui signifie que l’orientation des articulaires des segments inférieurs est 
plus coronale que celles des segments supérieurs du rachis lombaire 
164,195
. Ceci a une 
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influence sur la mobilité segmentaire : la moitié de l’amplitude totale de mobilité en flexion-
extension, de l’ordre de 60°, est assurée par les unités fonctionnelles L4-L5 et L5-S1 
171,202
.  Le 
Tableau 1 détaille les mobilités intervertébrales moyennes aux différents niveaux lombaires en 
flexion-extension, en inflexion latérale et en torsion axiale. 
 
Tableau 1. Valeurs de mobilités moyennes articulaires en degrés selon données in vitro 
171,202
 
 L1 – L2 L2 – L3 L3 – L4 L4 – L5 L5 – S1 
Flexion-extension 10 11 11 14 18 
Inflexion latérale 10 14 11 11 11 
Torsion axiale 4 5 5 4 3 
 
Ces valeurs moyennes représentent des indicateurs importants, permettant d’analyser 
l’influence d’une instrumentation sur la cinématique lombaire par des analyses in vitro ou par 
simulation numérique. Néanmoins, in vivo, l’être humain peut compenser certaines pertes de 
mobilités, telles qu’elles peuvent être occasionnées par une arthrodèse, au niveau des 
articulations coxo-fémorales 
53
. Lorsqu’on analyse la mobilité sagittale du segment lombaire, le 
Centre Moyen de Rotation (CMR) permet de décrire des modifications cinématiques en 
flexion-extension. Pearcy et Bogduk 
136
 ont initialement déterminé le centre instantané de 
rotation en supperposant des radiographies de profil en position debout, en extension et en 
flexion complète. Pour obtenir une définition standardisée dans un repère de référence lié à la 
vertèbre, les coordonnées du CMR sont divisées par la hauteur du corps vetébral en ordonnée 
et par la longueur du corps vertébral en abscisse. Les coordonnées du CMR sont données dans 
le repère fixe de la vertèbre inférieure. Le CMR est physiologiquement situé autour du milieu 
du plateau supérieur de la vertèbre inférieure de l’unité fonctionnelle 
172,182
. 
Dans le plan transversal, la forme convexe de l’articulaire inférieure et la forme 
concave de l’articulaire supérieure permettent le mouvement de torsion axiale sur un cercle 
passant par les interlignes articulaires droite et gauche. Le centre de rotation axial est situé 
plus en arrière dans les segments inférieurs du rachis lombaire, ce qui est lié à l’orientation 
anatomique des facettes articulaires 
164
. Par ailleurs, les surfaces facettaires augmentent de 
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cranial en caudal, permettant ainsi aux segments inférieurs de résister à des efforts plus 
importants, notamment en torsion axiale et en cisaillement 
130
. En cisaillement, 78% de la 
résistance mécanique est assurée par les articulaires et les ligaments postérieurs 
113
. En 
compression axiale, les facettes articulaires ne supportent qu’entre 3% et 25% des efforts, qui 
sont plutôt absorbés par le disque 
120,204
. La stabilité du segment lombaire en torsion axiale 
dépend essentiellement de la forme anatomique des surfaces articulaires 
195
. Les efforts en 
torsion axiale sont absorbés à 40% à 50% par le disque, essentiellement par l’annulus, à 45% 
par les articulations zygapophysaires et les capsules articulaires, à 10% par les ligaments 
interépineux 
55,56
. La torsion axiale moyenne des segments lombaires est comprise entre 3° et 
5°, alors que la torsion axiale du disque intervertébral isolé peut atteindre 22°, ce qui explique 
le rôle protecteur des articulaires évitant une hypersollicitation du disque intervertébral 
28
.  En 
inflexion latérale, la sollicitation des articulaires est pratiquement comparable à celle observée 
en extension aux niveaux L3-L4, L4-L5 et L5-S1 
42
. Les efforts en inflexion latérale sont 




1.4 Physiopathologie du rachis lombaire dégénératif 
 
De nombreux facteurs ont été incriminés dans la physiopathologie dégénérative du 
rachis lombaire. La répartition des contraintes entre le disque et les articulaires entraîne une 
interaction indissociable des structures lombaires antérieures et postérieures 
3,4
. Le processus 
dégénératif de la colonne vertébrale résulte en partie de l’usure discale qui représente un 
cycle physiopathologique débutant déjà chez l’adulte jeune. La discopathie engendre 
progressivement une perte de hauteur intersomatique, ce qui crée un hypercontact des 
articulaires postérieures avec une arthrose des facettes articulaires 
27
. Le surpoids majore les 
contraintes au niveau du disque et des articulaires et accélère leur usure
 37,89,121,159
. Par ailleurs, 
une forte incidence pelvienne avec une lordose lombaire importante (équilibre sagittal de type 
IV selon Roussouly 
149
) prédispose à l’hypersollicitation des articulaires et au développement 
de la zygarthrose
 12,13
. La dégénérescence articulaire entraîne une sagittalisation des facettes et 
un cisaillement intervertébral
 17,23,33,60,150,183,189
. Le spondylolisthésis dégénératif apparaît alors 
comme un glissement vertébral vers l’avant par rapport à la vertèbre sous-jacente 
76
. Il 
survient chez l’adulte de plus de 40 ans, fréquemment au niveau L4-L5 
89,137
. Les changements 
hormonaux de la ménopause, ayant une influence sur le système musculaire et ligamentaire, 
expliquent la prédominance féminine de cette pathologie 
165
. La Fig. 4 illustre les principaux 




Fig. 4 Facteurs mécaniques de dégénérescence lombaire : affaissement du segment suite à la 
discopathie, hypercontact et arthrose articulaire, spondylolisthésis et formation d’ostéophytes 
intracanalaires.  
 
La discopathie et l’arthrose articulaire créent généralement une lombalgie. La 
formation d’ostéophytes dans le canal et le glissement vertébral, rétrécissant le diamètre 
canalaire, engendrent une sciatalgie. Au départ, la sténose lombaire est liée aux mouvements 
intervertébraux et majorée par l’extension : la compression de la partie postérieure du disque 
entraîne un bombement circonférentiel dans le canal et le bombement du ligament jaune 
contribue au rétrécissement des récessus en arrière (Fig. 2). A ce stade, la hauteur discale 
résiduelle est de 50% ou plus par rapport à celle des segments adjacents moins dégénérés. Il 
existe une hypermobilité du segment lombaire en flexion-extension 
82,83
. La sténose lombaire 
peut se présenter sous forme de radiculalgies et d’acroparesthésies, essentiellement de trajet 
L5. Lorsque la dégénérescence s’accentue, le segment lombaire se rigidifie et les ostéophytes 
compriment les racines nerveuses dans le récessus, voire même dans la partie centrale du 
canal (Fig. 5). Cette compression est permanente et n’est plus liée aux mouvements. Une 
symptomatologie de claudication neurogène avec limitation du périmètre de marche et un 




Fig. 5 Coupes TDM axiales montrant l’arthrose des articulaires avec : à gauche une sténose 
lombaire par bombement discal et des ligaments jaunes (flèches blanches) et à droite une 
compression par ostéophytes intracanalaires (flèche noire).  
 
1.5 Traitement médical et chirurgical classique 
 
Le traitement médical de première intention consiste à réaliser une rééducation visant 
à renforcer la musculature et la posture de la charnière lombo-pelvienne. Les mesures 
hygiéno-diététiques ainsi que le traitement antalgique et anti-inflammatoire sont 
généralement suffisants dans les stades débutants. Lorsque la lombalgie se majore, le port 
d’une ceinture ou d’un corset lombaire peuvent faire régresser le syndrome inflammatoire du 
disque L4-L5 en le mettant au repos. Des infiltrations épidurales ou foraminales permettent de 
soulager la sciatalgie. 
Le traitement chirurgical est réservé aux stades sévères lorsque le traitement médical 
a échoué. La chirurgie reste nécessaire dans 15% à 20% des cas 
70,85
. Une ostéosynthèse-
arthrodèse postérieure (Fig. 6) avec libération des racines nerveuses sous forme de recalibrage 
ou de lamino-arthrectomie (Fig. 7) peut être proposée. Il s’agit du traitement chirurgical 
considérée comme le « gold standard » 
67,147
. Les résultats cliniques de cette intervention 
chirurgicale permettent de traiter la lombosciatalgie de manière satisfaisante 
7,25,68,88,114,185
. 
Néanmoins, l’arthrodèse peut entraîner une dégénérescence du segment adjacent (DSA) à 








Fig. 7 Technique de libération de la sténose lombaire part lamino-arthrectomie. 
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1.6 Dégénérescence du segment adjacent 
 
La DSA est définie comme l’apparition de lésions dégénératives des articulaires et des 
disques intervertébraux des segments adjacents à une arthrodèse lombaire, essentiellement 
du premier segment adjacent cranial 
160
. Radiologiquement la DSA se traduit par l’apparition 
d’une nouvelle discopathie, d’une arthrose articulaire, d’une hernie discale, d’une sténose 
lombaire ou d’une instablilité segmentaire 
118
. Cliniquement, des symptômes de 
lombosciatalgie ou de cruralgie réapparaissent. Les mécanismes exacts aboutissant à une DSA 
ainsi que l’incidence clinique varient fortement en fonction des séries 
50,77,78,93,94,126,163,205
. 
Néanmoins, elle semble toujours liée à une modification des efforts transmis aux segments 
mobiles 
134
. Le Tableau 2 résume l’incidence des principales caractéristiques radiologiques de 
la DSA, le délai de survenue après arthrodèse lombaire, ainsi que le pourcentage de patients 
symptomatiques nécessitant une réintervention. Il apparaît que l’incidence radiologique est 
supérieure à l’incidence clinique. Bien que la DSA soit considérée comme une évolution 
physiopathologique à moyen ou long terme après arthrodèse, certaines évolutions vers la DSA 
sont liées à une anomalie préexistante du segment adjacent 
32
. D’autres facteurs de risques 
sont liés à la technique chirurgicale. Ainsi, la rigidité et la longueur d’une instrumentation, la 
lésion iatrogène des articulaires sus-jacentes à l’arthrodèse, les défauts d’alignement dans le 
plan sagittal avec une faible lordose dans la zone arthrodésée, entraînant une hyperlordose 





Fig. 8 Dégénérescence des segments adjacents L2-L3 et L3-L4 après arthrodèse L4-S1 à faible 
lordose entraînant une hyperlordose compensatrice des segments mobiles avec hyper-
sollicitation des articulaires. 
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Tableau 2. Incidence et critères radiologiques de la DSA après arthrodèse lombaire 
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Bien que les travaux cliniques ayant démontré un lien entre l’arthrodèse lombaire et le 
risque de DSA soient nombreux, il reste difficile de prédire le risque indiduel pour chaque 
patient. Parmi les facteurs de risques liés à la technique chirurgicale, certains paramètres 
peuvent être immédiatement appréhendés par le chirurgien en préopératoire : 
- l’analyse du segment adjacent sur l’IRM et la TDM préopératoire 
8,32,160
, 
- le nombre de segments lombaires arthrodésés 
69,176
, 
- le choix d’une arthrodèse suspendue et l’analyse du segment caudal 
8,134
, 
- le respect de la lordose segmentaire adaptée à l’incidence pelvienne 
97,186
, 
- le choix du matériel en tenant compte de son encombrement et de sa rigidité 
35,36
. 
Ce dernier point a entraîné le développement de techniques de non fusion lombaires, 
permettant de limiter la rigidité d’un segment instrumenté, représentant ainsi une alternative 
à l’arthrodèse 
65,99,141,197,198
. La mobilité segmentaire et les contraintes liées à l’implant varient 
fortement en fonction du système utilisé 
124,131,155-157
. Bien que les preuves cliniques soient 
faibles à ce jour, on espère limiter l’incidence de la DSA par l’utilisation d’implants de non 
fusion lombaire. 
 Il est indispensable d’étudier les caractéristiques de l’implant ainsi que l’effet qu’il 
produira sur la biomécanique lombaire avant de débuter son utilisation clinique. Les modèles 
in vitro sur spécimen anatomique humain ou animal permettent d’analyser la cinématique 
lombaire, les contraintes en cisaillement ainsi que les PID 
133,197,200
. Les contraintes dans les 
différentes parties anatomiques du disque et des articulaires peuvent fortement varier en 
fonction de la configuration de l’instrumentation et des lésions visant à reproduire des 
techniques chirurgicales de décompression radiculaire 
21,190
. La simulation numérique par MEF 
permet de simuler les effets spécifiques des différentes configurations en apportant au modèle 
les différents types de lésions 
154,206
. Cet outil est particulièrement intéressant pour calculer les 
forces de contact articulaires en extension, en inflexion latérale et en torsion axiale. Ces 
paramètres restent difficilement mesurables par des capteurs de forces en expérimentation in 
vitro 
124
. Par ailleurs, les contraintes au niveau de l’annulus (von Mises) ont une influence sur la 
physiopathologie discale du segment adjacent. Ce dernier paramètre peut également être 
étudié grace à la MEF 
203
. Les expérimentations in vitro (Tableau 3), animales in vivo (Tableau 
4) et la simulation numérique (Tableau 5) restent des modèles théoriques qui doivent être 
confrontés aux données cliniques du rachis lombaire humain. 
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Tableau 3. Modèles in vitro : influence de l’ostéosynthèse sur les segments adjacents 
                    (AM = Amplitude de Mobilité, FE = Flexion-Extension, TA= Torsion Axiale, PID = Pression Intra-Discale) 
 Modèle Paramètres Configurations Résultats 
Cunningham et al. 
45
  
- 11 spécimens    
   humains 
- Segments  
   L3-L5 
- Compression 
  axiale 600N 
- PID L2-L3 et  
  L4-L5 
- FE imposée  
  12,5° 
- Rachis intact 
- Instrumenta- 
   tion L3-L4 et  
   laminectomie 
Augmentation 
des PID en L2-L3 
de 45% après 
instrumentation 
par rapport au 
rachis intact 
Dekutoski et al. 
48
 
- 4 chiens 
- Segments 
   L2-L7 
- Délacements   
   articulaires  
   L2-L3 (mm) 
 - FE imposée 
- Rachis intact 
- Instrumenta- 
   tion L3-L7 
Augmentation 
des déplace-
ments de 2,2 mm 
en intact à 4,1 
mm après 
instrumentation 
 Sudo et al. 
176
 
- 10 veaux 
- Segments 
   L3-S1 
- AM L4-L5 
- PID en FE 
- Moment  
  imposé 6 Nm 
- Instrumenta- 
   tion L5-L6 
   (1 segment) 
- Instrumenta- 
   tion L5-S1 
   (2 segments)  
Augmentation 
des AM et des 
PID avec 2 
segments par 
rapport à 1 
segment 
instrumenté 
Sudo et al. 
177
 
- 10 veaux 
- Segments 
   L2-S1 
- AM L4-L5 
- PID en FE 
- Moment  
  imposé 6 Nm 
- Instrumenta- 
   tion L5-S1   
   tige droite 
- Instrumenta- 
   tion L5-S1 en  
   cyphose   
Augmentation 




Umehara et al. 
186
 
- 14 spécimens    
   humains 
- Segments  
   L3-S1 
- Compression 




- Instrumenta-  
   tion L4-S1  
- Lordoses  
  diminuant de  




diminution de la 
lordose 
Wiedenhöfer et al. 
196
 
- 6 spécimens     
   humains 
- Segments  
   L2-L5 
- Compression  
  axiale 400N 
- AM L2-L3 
- PID en FE et  
   en TA 
- Moment  
   imposé 
   7,5 Nm 
- Instrumenta- 
   tion L3-L5 et  
   L3-L4 rigide  
- Instrumenta- 
   tion L3-L5 et  
   L3-L4 souple 
Différences des 
AM et PID non 
significatives 
entre intrumen-





Tableau 4. Modèles animaux in vivo : influence de l’ostéosynthèse sur les segments adjacents 
                    (AM = Amplitude de Mobilité, FE = Flexion-Extension, IRM = Imagerie par Résonance Magnétique) 




- 18 moutons  
- segments 
   L2-L5 
- AM en FE 
- Raideur disco- 
   ligamentaire 
- Ostéosynthèse  
  L3-L5 en  
  cyphose 
- Ostéosynthèse  
  L3-L5 in situ 
Augmentation de 
l’extension et de 
la raideur de 
L2-L3  avec 
ostéosynthèse en 
cyphose 
Hogendoom et al. 
84
 
- 13 chèvres  
   opérées 
- 6 chèvres  
   contrôle 
- segments  
   T13-L6 
- IRM 
- Histologie 
   des disques 
2 segments 
ostéosynthésés 





opérés et groupe 




Tableau 5. Modèles en éléments finis : influence de l’ostéosynthèse sur les segments adjacents 
                    (AM = Amplitude de Mobilité, FE = Flexion-Extension, TA= Torsion Axiale, PID = Pression Intra-Discale 
                          IL = Inflexion latérale, ALIF = Anterior Lumbar Interbody Fusion) 
 Modèle Paramètres Configurations Résultats 
Tang et al. 
180
 
- Segment L3-L5 
- Compression   
   axiale 800 N 
- Moment imposé  
  10 Nm 
- AM L3-L4 
- PID L3-L4 
- Contraintes   
   de l’annulus  
   L3-L4  
   (Tresca) 
- Rachis intact 
- Fusion inter-  
   somatique  
   antérieure 
   L4-L5 (ALIF) 
Augmentation 
des AM, de la 
PID, et des 
contraintes de 
l’annulus en FE, 
IL et TA avec la 
fusion 
Yan et al. 
203
 
- Segment L2-L5  
- Compression  
   axiale progressive  
   0,3 MPa; 0,5 MPa;   
   1,0 MPa;  2 MPa 
Contraintes   
de l’annulus 
L2-L3 et L4-L5 
(von Mises) 
- Rachis intact 
- Ostéosynthèse  
   postérieure L3-L4 
- Ostéosynthèse  
   et discopathie 
   L2-L3 et L4-L5 
Augmentation 
des contraintes 
de l’annulus par 
l’ostéosynthèse, 






Bien que les modèles expérimentaux aient contribué à la compréhension 
biomécanique des effets de l’arthrodèse sur les segments adjacents, les résutats peuvent 
varier de manière importante et les conclusions sont parfois contradictoires. Ceci est 
essentiellement dû au fait que les méthodologies utilisées ne sont pas standardisées. C’est 
pourquoi Panjabi 
133
 a proposé une méthode in vitro hybride, permettant d’évaluer les effets 
d’un implant sur les segments adjacents. On part de l’hypothèse que l’instrumentation 
modifierait l’Amplitude de Mobilité (AM) du segment instrumenté et des segments adjacents 
en appliquant un effort imposé au rachis. Or l’analyse unique des déplacements à effort 
imposé ne permet pas systématiquement de constater des différences entre le rachis 
instrumenté et intact. Pour cela, une comparaison des contraintes à même niveau de 
déplacement est également réalisée. Ceci permettrait de tester l’influence d’une 
instrumentation en flexion-extension, en inflexion latérale et en torsion axiale sur un rachis 
lombaire entier avec des segments instrumentés et non instrumentés. Le protocole se 
décompose en quatre étapes. 
- Le spécimen anatomique est positionné en position neutre et sa partie caudale est 
encastrée. Des moments purs (10 Nm) sont appliqués à l’extrémité craniale du rachis 
en utilisant une précharge axiale de 400 N avec follower load. Différents paramètres, 
tels que les AM, les pressions intradiscales (PID), les forces de contact articulaires, les 
contraintes vertébrales ou ligamentaires peuvent être évalués. 
- L’amplitude de mobilité du rachis inact entier (AM
intact
) est mesurée entre la vertèbre 
craniale et la vertèbre caudale, lorsque le moment est appliqué dans un plan et dans 
une direction. 
- Lorsque le spécimen est instrumenté sur un segment lombaire, le moment nécessaire 
pour que l’amplitude de mobilité avec instrumentation (AM
instru
) soit équivalente à 
l’AM
intact
, augmenterait avec un implant de fusion. L’AM
instru 
peut être mesurée de la 
même manière avec un implant de non fusion. 
- L’effet aux segments adjacents (ESA) sous forme de changement de l’AM au niveau 
des segments non instrumentés peut alors être quantifié grâce à la formule : 







De manière analogue, l’AM peut être remplacée par d’autres paramètres tels que la PID, les 
contraintes vertébrales ou ligamentaires. Les moments nécessaires peuvent également être 
comparés en déplacement imposé. Les expérimentations sur les segments adjacents menées 
au Laboratoire de Biomécanique (LBM) reposent sur cette méthodologie. Le raisonnement 
peut également être adapté aux conditions de la simulation numérique par MEF. 
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2. IMPLANTS DE NON FUSION LOMBAIRE 
 
2.1 Prothèses de disque 
 
Devant les conséquences d’une rigidité complète et définitive des segments 
arthrodésés, les prothèses de disque sont apparues comme une alternative à la fusion 
intervertébrale. L’arthroplastie lombaire représente un traitement chirugical efficace en cas de 
lombalgie basse liée à la discopathie 
22,74,104,184
. Le concept fondamental de l’arthroplastie est 
de remplacer le disque dégénéré et de conserver la mobilité intervertébrale (Fig. 9). Ceci 
permettrait théoriquement un comportement plus physiologique de l’unité fonctionnelle 
vertébrale qu’après réalisation d’une arthrodèse. Les caractéristiques biomécaniques des 
prothèses de disque dépendent de leur géométrie et des matériaux utilisés. On distingue trois 
catégories d’implants : les prothèses semi-contraintes à noyau fixe (3 degrés de liberté) 
18,104,184
, les prothèse non-contraintes à noyau mobile (5 degrés de liberté) 
49,74,109
 et les 
prothèses déformables à milieu continu (6 degrés de liberté) 
44,103
. Ces propriétés cinématiques 
peuvent avoir une influence variable sur les contraintes articulaires 
61
. Une augmentation des 
contraintes postérieures peut entraîner une dégénérescence articulaire précoce avec récidive 
des douleurs lombaires liées à la zygarthrose secondaire 
46,108,166
. Afin d’éviter ce problème, 
l’arthroplastie ne devrait être indiquée que dans la lombalgie d’origine discale et la 
participation des articulaires doit être éliminée par un test d’infiltration préopératoire 
169
. En 





Fig. 9 Prothèses de disques L3-L4 et L4-L5 en flexion-extension. 
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2.2 Ostéosynthèse postérieure souple 
 
L’ostéosynthèse postérieure souple représente une alternative intéressante car elle 
semble limiter les contraintes intradiscales au niveau de l’annulus et du nucléus 
157
. Par 
ailleurs, ces implants limitent la mobilité intersegmentaire sans la supprimer 
200
, ce qui permet 
également de traiter les articulaires avec des signes dégénérescence débutante. Il existe 
différents types d’ostéosynthèses souples à vis pédiculaires : les ligamentoplasties inter-
pédiculaires 
65
, les systèmes avec ligament et espaceurs en polycarbonate uréthane entre les 
vis 
58,155
, les implants à ressort interpédiculaire intégré au niveau de la tige 
129,131,152
 et les 
systèmes à tige souple 
35,36
. Les caractéristiques biomécaniques dépendent fortement du type 
d’implant. Certains systèmes présentent des propriétés cinématiques proches des 
ostéosynthèses rigides, réduisant ainsi les amplitudes de mobilité de l’unité fonctionnelle 
rachidienne instrumentée, ce qui limite la réduction de contraintes aux segments adjacents 
124,125
. D’un point de vue clinique, il n’existe pas de consensus précis sur les indications, ce qui 
rend l’évaluation de ces implants difficile. On peut néanmoins retenir certaines indications 
pour lesquelles l’ostéosynthèse souple parait efficace 
75,143,158,175
 : 
- la discopathie de stade Pfirrmann III ou IV avec dégénérescence modérée des facettes 
articulaires, 
- le spondylolisthésis de grade I avec conservation de la hauteur discale >50% et 
segment à mobilité augmentée en flexion-extension, 
- la sténose par bombement du disque et du ligament jaune en extension, en 
combinaison avec une décompression canalaire de type recalibrage, 
- après exérèse d’une volumineuse hernie discale chez le patient jeune présentant des 
signes de dégénérescence discale à l’IRM, 
- un segment avec discopathie modérée, adjacent à une arthrodèse, sous forme 
d’ostéosynthèse hybride : souple sur le segment cranial et rigide sur le segment caudal 
plus dégénéré. Cette configuration permettrait de traiter une spondylarthrose sévère 
par arthrodèse en y associant une transition par ostéosynthèse souple entre la partie 
rigide de l’instrumentation et les segments rachidiens non instrumentés (Fig. 10). 
L’efficacité de l’ostéosynthèse souple reste encore controversée. Les lésions dégénératives 
sévères telles que les discopathies de stade Pfirrmann V, la zygarthrose, le spondylolisthésis de 
grade II, la sténose centrale et le syndrôme post-discectomie devraient plutôt être réservés à 




Fig. 10 Arthrodèse en L5-S1 combinée avec une ostéosynthèse souple en L4-L5. 
 
2.3 Resurfaçage facettaire 
 
L’arthrose facettaire représente le facteur limitant les indications de la prothèse de 
disque et de l’ostéosynthèse souple. Pour cela, Louis a imaginé une prothèse totale 
d’articulation postérieure 
111
. Cet implant permettrait de traiter la zygarthrose aux niveaux L3-
L4, L4-L5 ou L5-S1. Une facettectomie partielle serait réalisée. L’apophyse articulaire inférieure 
de la vertèbre craniale serait remplacée par une prothèse métallique à surface concave et 
l’apophyse articulaire craniale de la vertèbre caudale serait remplacée par un implant à surface 
articulaire convexe. L’ancrage des implants serait isthmique. Une utilisation clinique de ce 
dispositif n’a pas été publiée à notre connaissance. Il existe un deuxième système de 
resurfaçage articulaire similaire (FENIX™ Facet Resurfacing System, Gerraspine AG, Suisse), 
également composé de deux pièces concaves et convexes, avec un couple de frottement 
métal-métal (Chrome-Cobalt), une fixation isthmique d’une part et lamaire d’autre part. Un 
troisième implant de resurfaçage facettaire (Zyre™ Facet Implant System, Spinal Elements Inc., 
USA) est composé d’un disque interposé dans l’espace articulaire après résection des 
ostéophytes. Il est maintenu par un ligament perpendiculaire, transfixiant les apohyses 
articulaires et le disque, fixé par deux boutons sur l’extérieur des articulaires. Ce dernier 





2.4 Remplacement facettaire 
 
Les implants de remplacement facettaire sont principalement indiqués dans le 
traitement chirugical de la zygarthrose et la sténose lombaire 
28
. L’instrumentation d’un 
segment lombaire est indispensable après facettectomie ou arthrectomie, car ces lésions 
articulaires entraînent une instabilité de l’unité fonctionnelle rachidienne en torsion axiale et 
en cisaillement 
1,181
. Des études in vitro et la simulation numérique par MEF indiquent que les 
implants de remplacement facettaire pourraient stabiliser le segment lombaire après résection 
facettaire et laminectomie tout en maintenant un certain degré de mobilité en flexion-
extension, en inflexion latérale et en torsion axiale 
71,140,164,199,208
. Les premières études 
cliniques ont montré que le remplacement facettaire pourrait améliorer la douleur lombaire et 
la sciatalgie (selon l’Echelle Visuelle Analogique) ainsi que la qualité de vie (selon l’Oswestry 
Disability Index) de patients traités pour zygarthrose et canal lombaire étroit 
30,116,145,178
. 
Néanmoins, l’influence du remplacement facettaire sur le disque instrumenté n’est pas 
connue. Il serait réservé aux segments lombaires dont la hauteur discale résiduelle serait d’au 
moins 50% par rapport aux segments adjacents non dégénérés. Ceci restreindrait l’indication 
aux segments lombaires présentant une discopathie modérée de stades Pfirrmann III ou IV 
dans l’hypothèse d’une faible influence sur les pressions et les contraintes intradiscales.  Par 
ailleurs, il n’est pas clairement défini quel degré de libération radiculaire (recalibrage, 
laminectomie, arthrectomie) pourrait être réalisé sans provoquer d’hypermobilité du segment 
lombaire en flexion-extension, en inflexion latérale, et en torsion axiale. Le comportement des 
systèmes de remplacement facettaire en cisaillement n’est pas analysé, bien que cette 
propriété soit fondamentale pour l’instrumentation du spondylolisthésis dégénératif de grade 
I. Ceci est important pour appréhender les contraintes transmises par l’implant et éviter les 
défaillances mécaniques 
128
. L’influence de ces implants sur les segments lombaires adjacents 
est inconnue, bien que les systèmes de non fusion soient sensés diminuer le risque de DSA. Il 
nous paraît donc important d’analyser le comportement des articulaires et des disques 
adjacents à un segment instrumenté par un système de non fusion, et de le comparer à la 
situation d’une instrumentation de fusion rigide. 
Le système NeoFacet™ (Clariance, Dainville, France) représente un nouvel Implant 
Facettaire Auxiliaire (IFA). Il serait indiqué dans l’arthrose articulaire et la sténose limitée au 
récessus, accessible au traitment chirurgical par facettectomie et recalibrage. Ce système 
comprend quatre vis pédiculaires : polyaxiales sur la vertèbre craniale et monoaxiales sur la 
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vertèbre caudale. Deux tiges angulées de 30° ou de 45° sont fixées aux vis craniales. Chaque 
tige est reliée à la vis caudale par un connecteur polyaxial, qui permet ainsi d’effectuer des 
rotations 3D autour des vis caudales (rotule) et des mouvements de de translation le long des 
tiges (glissière). Les deux tiges sont reliées par une tige transverse fixe, afin de limiter la 
mobilité en torsion axiale après résection articulaire (Fig. 11). Les tiges et les connecteurs sont 
composés d’un alliage en Cobalt-Chrome-Molydène (CoCrMo) et les autres composantes d’un 
alliage en Titane. La surface des vis comprend un revêtement de type plasma spray de titane 
qui pourrait améliorer l’ancrage dans l’os. 
 
 
Fig. 11 Implant Facettaire Auxiliaire (IFA) sur segment lombaire après facettectomie. 
 
Les systèmes de remplacement facettaire représentés dans le Tableau 6 ont été 
implantés cliniquement pour l’indication d’arthrose facettaire avec sténose lombaire. L’AFRS™ 
(ACADIA™) et le TOPS™ sont en cours d’évaluation dans des études clinique. Le TFAS™ n’est 
actuellement plus disponible. Ces sytèmes ont été utilisés en réalisant une laminectomie et 
une arthrectomie (résection complète des apophyses articulaires). L’Implant Facettaire 
Auxiliaire (IFA) analysé dans notre travail, devrait être utilisé avec des gestes de 
décompression chirurgicaux plus limités, tels que la facettectomie médiale (résection de 
l’apophyse articulaire de la vertèbre supérieure) et le recalibrage. 
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Tableau 6. Systèmes de remplacement facettaire 
Implant Charactéristiques Modèle 
Anatomic Facet 





- Ancrage par 4 vis 
pédiculaires 
- Tige transverse 
inférieure 
- Surfaces de contact 
inférieures légèrement 
convexes et concaves 









- Ancrage par 4 vis 
pédiculaires 
- 2 tiges transverses 
- Mécanisme articulé 
central entre les tiges 
- Enveloppe en 
polyuréthane 
 






- Ancrage par 4 clavettes 
pédiculaires cimentées 
- Tige transverse 
inférieure 
- Sphères aux extrémités 
de la tige 
- Liaison sphère-
gouttière 




2.5 Objectifs de la thèse 
 
Au regard de la revue bibliographique sur la biomécanique lombaire et les systèmes de 
remplacement facettaire, le but de ce travail est de contribuer à une meilleure connaissance 
de la biomécanique de ces implants. Leur influence sur la cinématique segmentaire lombaire a 
fait l’objet des principales études publiées sur ce sujet, mais les effets du remplacement 
facettaire sur le disque du niveau instrumenté, les disques et les articulaires des segments 
adjacents, ainsi que le comportement en cisaillement ne sont pas décrits. Nous souhaitons 
compléter de façon sensible les données de la littérature sur ces différents aspects en utilisant 
les moyens d’expérimentations in vitro et la modélisation en éléments finis (MEF). 
L’objectif principal des expérimentations in vitro cinématiques est de déterminer 
l’influence de l’Implant Facettaire Auxiliaire (IFA) sur les amplitudes de mobilité du segment 
lombaire L4-L5 dans les trois plans pour les mouvements principaux de flexion-extension, 
d’inflexion latérale et de torsion axiale. Les situations de facettectomie et d’instrumentation 
par IFA seront comparées au rachis intact afin de déterminer l’intérêt de l’instrumentation en 
torsion axiale. Les objectifs secondaires de ces expérimentations sont de déterminer les 
centres moyens de rotations ainsi que les pressions intradiscales en flexion-extension. 
Le but de la simulation numérique par MEF est de contribuer à la compréhension de 
l’influence de l’IFA sur le disque instrumenté et sur les segments adjacents en se comparant au 
rachis intact et à une instrumentation de fusion. Les données in vitro préalables permettront 
de valider le modèle. L’analyse par MEF permettra ensuite de comparer les contraintes 
discales au niveau de l’annulus et les forces de contact des facettes articulaires dans les trois 
plans pour le rachis intact, le rachis avec facettectomie et recalibrage en L4-L5, 
l’instrumentation par IFA et la fusion L4-L5. 
L’objectif des expérimentations in vitro en cisaillement est d’analyser le comportement 
du segment L4-L5 en déplacement postéro-antérieur, tel qu’il pourrait être observé dans le cas 
d’un spondylolisthésis dégénératif de grade I. Le segment lombaire intact et le segment avec 
facettetectomie et recalibrage seront comparés. L’influence de l’IFA sur les déplacements 
postéro-antérieurs et la raideur du segment L4-L5 seront analysés afin de répondre à la 
question d’une éventuelle indication de ce type d’implant dans le cadre du spondylolisthésis 
dégénératif débutant, avec sténose lombaire et hauteur discale conservée d’au moins 50% par 
rapport aux segments adjacents non dégénérés. 
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Comme nous avons pu le voir dans le chapitre précédent, les expérimentations in vitro 
représentent un moyen d’évaluation biomécanique objectif permettant d’analyser l’influence 
des implants de non fusion, et particulièrement des systèmes de remplacement facettaire, sur 
la cinématique 3D du rachis lombaire. Les premières publications analysant le comportement 
de ce type d’implant sont essentiellement consacrées à l’influence sur les amplitudes de 
mobilités en flexion-extension, en inflexion latérale et en torsion axiale 
71,140,164,199,208
. Ces 
études indiquent que le remplacement facettaire pourrait stabiliser un segment lombaire tout 
en maintenant une mobilité intervertébrale après résection partielle ou totale des facettes 
articulaires et laminectomie. Par ailleurs, l’influence du remplacement facettaire sur les 
pressions intradiscales (PID) en flexion-extension a été étudiée 
71,199
. Il semblerait que les 
courbes efforts-PID soient comparables à celles d’un rachis intact. Cet aspect est important 
d’un point de vue clinique, car les patients atteints de zygarthrose et de sténose lombaire 
présentent souvent des signes de dégénérescence discale associés. 
 
Ce chapitre est consacré à l’analyse cinématique in vitro de l’IFA et à la comparaison 
aux données existantes sur d’autres systèmes de remplacement facettaire. Il traitera trois 
aspects principaux. 
- Le premier aspect a pour but de déterminer les amplitudes de mobilité en flexion-
extension, en inflexion latérale et en torsion axiale du rachis intact, du segment L4-L5 
avec facettectomie et du rachis instrumenté par IFA. 
- Le second aspect a pour objectif d’évaluer les centres de moyens de rotations (CMR) 
en flexion-extension sur le rachis intact, lésé et instrumenté. La notion de CMR 
permettra de compléter l’analyse de l’influence de l’IFA sur la cinématique dans le plan 
sagittal. 
- Le troisième aspect correspond à l’évaluation des pressions intradiscales (PID) en 
flexion-extension, afin de pouvoir analyser l’effect de l’IFA sur le disque du segment 
lombaire instrumenté. Cette analyse sera ultérieurement complétée par la simulation 
numérique dans le second chapitre de cette thèse.   
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3.2 Matériel et méthodes 
 
3.2.1 Spécimens anatomiques 
 
Six segments L3-S1 de rachis lombaires humains frais ont été prélevés à l’Institut 
d’Anatomie UFR Biomédicale des Saints-Pères, Université René Descartes, Paris, France. L’âge 
moyen des donneurs était de 65 ans et compris entre 55 et 70 ans. Il s’agissait de 4 hommes et 
2 femmes. Après prélèvement dans un délai inférieur à 10 jours après le décès, les pièces 
anatomiques lombaires étaient emballées dans deux sachets en plastique hermétiques, 
congelés, et conservés à -20°C jusqu’au moment de l’expérimentation. Les spécimens étaient 
décongelés à 6°C, 12 à 14 heures avant le début de la dissection. Les muscles paravertébraux 
et les tissus mous ont été retirés intégralement. Les ligaments, les capsules articulaires, les 
disques intervertébraux et les structures vertébrales osseuses ont été préservés de manière à 
obtenir un segment L3-S1 intact. Les déformations vertébrales, l’endommagement des 
vertèbres ainsi que les signes de dégérescence discale ou des articulaires ont été exclus par 
inspection macroscopique et par radiographie. Les expérimentations ont ensuite été réalisées 
à température ambiante. 
 
3.2.2 Positionnement et préparation du spécimen 
 
La partie caudale du spécimen anatomique (S1) était positionnée dans un bac 
métallique. Le sacrum était encastré dans cette position en le coulant dans un alliage 
métallique à basse température de fusion (MCP 70; MCP Metalspecialties Inc, Fairfield, CT, 
USA) à l’intérieur du bac. Le plan médian du disque L3-L4 était positionné horizontalement. La 
vertèbre craniale du spécimen (L3) était fixée à l’aide d’un cadre métallique rigide pour la mise 
en place de l’expérimentation. Deux broches angulées, chacune munie de trois marqueurs 
réfléchissants pour l’analyse cinématique, étaient vissées par l’intermédiaire d’une petite 
plaque à la partie antérieure des corps vertébraux de L4 et de L5. Un capteur de pression 
intradiscale était inséré dans le disque L4-L5 par sa face latérale droite. L’extrémité du capteur 
était positionnée au centre du disque. Le positionnement du spécimen anatomique L3-S1, 





Fig. 12 Spécimen anatomique L3-S1 avec marqueurs réfléchissants sur L4 et L5, capteur de 
pression intradiscale inséré dans le disque L4-L5 (flèche). Le sacrum est encastré, un cadre et 
un disque sont fixés à L3, permettant d’appliquer des moments purs à l’extrémité craniale du 




Le système de stéréoradiographie EOS® (EOS Imaging, Paris, France) 
52
 a été utilisé 
pour la réalisation d’images radiographiques 2D afin de vérifier le postionnement exact du 
capteur de pression intradiscale au centre du disque L4-L5, ainsi que l’orientation des 
vertèbres dans le plan frontal et sagittal, avant de démarrer les expérimentations 
cinématiques. Ce système d’imagerie a également été utilisé au moment de l’instrumentation. 
Une première étape consistait à vérifier le positionnement de broches de Kirschner dans les 
pédicules de L4 et de L5. Ceci permettait de réaliser une visée pédiculaire parallèle au plateau 
vertébral supérieur, convergente et symétrique entre le côté droit et le côté gauche, au 
moment de l’instrumentation avec les quatres vis pédiculaires (Fig. 13). Par ailleurs, le système 
de stéréoradiographie EOS® a permis de définir le cadre anatomique de chaque vertèbre ainsi 
que le cadre local des marqueurs réfléchissants associés à la vertèbre. Ces cadres ont ensuite 
été reconstruits en 3D (Fig. 14). Ces reconstructions ont ensuite permis d’analyser les 
mouvements intervertébraux L4-L5 et de déterminer la localisation du centre moyen de 






Fig. 13 Contrôle du positionnement de l’instrumentation par stéréoradiographie EOS®. 
 
´ 
Fig. 14 Recontructions 3D à partir d’images stéréoradiographiques 2D. 
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3.2.3 Application des efforts 
 
Les expérimentations ont été réalisées sur un banc d’essai rachis spécifique ENSAM 
99
 
en utilisant le système de mesure opto-électronique Polaris VICRA™ (Northern Digital Inc, 
Waterloo, ON, USA). Ce protocole expérimental a obtenu la certification de qualité ISO numéro 
17025. L’extrémité caudale du spécimen (S1) était encastrée dans un bac métallique, qui était 
fixé de manière rigide à une table. Le cadre, fixé à l’extrémité craniale du spécimen (L3), était 
relié à un disque métallique, agissant comme une poulie verticale pour les mouvements de 
flexion, d’extension et d’inflexion latérale, et comme poulie horizontale pour les mouvements 
de torsion axiale (Fig. 15). Ce montage expérimental permettait au spécimen de suivre des 
mouvements non contraints selon les 6 degrés de libertés dans la partie supérieure à S1. Des 
efforts ont été appliqués à L3 par l’intermédiaire de câbles et de poulies en utilisant des 
masses. Ce système a permis d’appliquer des moments quasi statiques pour la flexion-
extension, l’inflexion latérale et la torsion axiale. La charge a été progressivement augmentée 
par paliers d’ 1 Nm, avec un intervalle de 15 secondes entre chaque palier, jusqu’à une charge 
maximale de 10 Nm. La flexion et l’extension étaient analysées pendant le même cycle de 
chargement-déchargement. Il en était de même pour l’inflexion latérale droite-gauche et la 
torsion axiale droite-gauche. Trois cycles de préconditionnement (chargement en flexion-
extension, inflexion latérale et torsion axiale suivant le même protocole) étaient réalisés avant 
de débuter les cycles de mesures. 
 
 
Fig. 15 Application des efforts par l’intermédiaire d’un câble (flèche) relié à un disque, 
induisant ainsi une inflexion latérale gauche. 
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3.2.4 Mesure des déplacements 
 
Toute translation et rotation intervetébrale L4-L5 était analysée en mesurant les 
déplacements des marqueurs réfléchissants positionnés sur L4 et L5 respectivement.  La 
localisation 3D de ces marqueurs était enregistrée à l’aide du système de mesure opto-
électronique Polaris VICRA™  (Northern Digital Inc, Waterloo, ON, USA) qui était relié à un 
ordinateur.  Les valeurs correspondant aux positions successives des marqueurs pendant les 
cycles de chargement-déchargement permettaient de quantifier trois déplacements angulaires 
Rx, Ry, Rz (rotation autour des axes x, y, z) et trois déplacements linéaires Tx, Ty, Tz 
(translation le long des axes x, y, z). Des courbes effort-déplacement étaient ainsi obtenues, ce 
qui permettait de quantifier les amplitudes de mobilité (AM) intervertébrales L4-L5 dans les 
trois plans. La fiabilité du système de mesure était estimée à 0,6° pour les déplacements 
angulaires et à 0,6 mm pour les déplacements linéaires. 
 
3.2.5 Centre moyen de rotation 
 
Le Centre Moyen de Rotation (CMR) entre la flexion et l’extension maximale du 
segment L4-L5 a été localisé dans le plan sagittal pour chacun des spécimens. Le CMR est 
déterminé à partir de reconstructions 3D de L4 et L5 respectivement. Un repère est utilisé 
pour localiser le CMR : l’axe x est projeté sur le plateau vertébral supérieur de L5 et l’axe y est 
tracé le long du mur postérieur de L5. La longueur du plateau vertébral est répartie en 
pourcentages : 0% correspond à l’angle postéro-supérieur, 50% au milieu et 100% à l’angle 
antéro-supérieur du corps vertébral. La hauteur du mur postérieur est représentée de façon 
analogue : 0% correspond à l’angle postéro-supérieur, -50% au milieu et -100% à l’angle 
postéro-inférieur du corps vertébral. Un minimum d’AM de 3° est nécessaire pour pouvoir 
localiser le CMR de manière précise. Lorsqu’on analyse la mobilité du segment lombaire en 
flexion-extension, le CMR permet de décrire des modifications cinématiques dans le plan 
sagittal 
136
. Sa localisation est variable en fonction des niveaux. En L4-L5, il est généralement 
localisé autour de 0 % sur l’axe y (niveau du plateau vertébral supérieur de de L5) et entre 30% 
et 50% sur l’axe x (partie moyenne du plateau vertébral supérieur de de L5) 
172,182
. La Fig. 16 
représente les CMR pour le segment L4-L5 obtenus en flexion-extension sur un spécimen avec 





Fig. 16 Centres moyens de rotation pour L4-L5 en flexion-extension. 
 
3.2.6 Pression intradiscale 
 
Les Pressions Intra-Discales (PID) ont été mesurées au centre du disque L4-L5 en 
utilisant un capteur de pression spécifique (EPL-D 100; Entran, Fairfield, NJ, USA) dont la 
fiabilité de mesure est de 0,7 MPa à une fréquence de 65 KHz. Les pressions ont été mesurées 
de façon continue pendant le cycle de chargement-déchargement dans le plan sagittal. Les 
valeurs de pression mesurées à chaque palier de chargement ont été enregistrées, permettant 
ainsi d’obtenir une courbe effort-pression entre la flexion et l’extension maximale (Fig. 17). 
Chaque courbe  effort-pression démarre sans chargement à 0 Nm, ce qui correspond à la 





Fig. 17 Mesures de pressions intradiscales en flexion-extension. 
 
3.2.7 Configurations étudiées 
 
Les spécimens anatomiques étaient testés selon le même protocole dans quatre 
configurations différentes dans l’ordre suivant : 
- rachis intact sans instrumentation, 
- rachis intact avec instrumentation,  
- rachis instrumenté avec lésion, 
- rachis avec lésion sans instrumentation. 
L’implant (IFA) était positionné de façon symétrique entre la droite et la gauche. Les vis 
pédiculaires étaient placées parallèlement au plateau vertébral supérieur dans le plan sagittal 
et avec une convergence de 15° à 20° dans le plan transversal de la vertèbre. Le point d’entrée 
pédiculaire était effectué assez latéral pour éviter tout conflit entre la vis et l’articulaire, ce qui 
pourrait théoriquement limiter la mobilité articulaire. Les tiges angulées ont été fixées aux vis 
de L4 et un connecteur polyaxial a été mis en place de chaque côté afin de relier les tiges et les 
vis de L5. Les deux tiges angulées ont ensuite été reliées par une tige transverse rigide qui 
traversait l’épineuse de L4 à travers un petit trou réalisé à la pointe carrée sans endommager 
les ligaments avoisinants. La position de l’IFA était documentée à l’aide d’une 
stéréoradiographie 2D. La lésion rachidienne était  réalisée après avoir testé le spécimen 
instrumenté intact. Il s’agissait d’une facettectomie médiale L4-L5 consistant à réséquer 
l’articulaire inférieure de L4 (Fig. 18). Le ligament jaune a uniquement été retiré au niveau du 
récessus en utilisant une pince de Kerisson. L’implant était laissé en place pendant la 




Fig. 18 Implant Facettaire Auxiliaire positionné en L4-L5 sur spécimen anatomique avec 




L’évaluation statistique a été réalisée à l’aide du logiciel SPSS version 16.0 (SPSS Inc, 
Chicago, IL, USA). Le test des rangs signés de Wilcoxon pour échantillons appariés a été utilisé 
pour l’analyse des AM et des PID. La configuration du rachis intact a été comparée aux 
configurations du rachis instrumenté sans lésion, du rachis instrumenté avec lésion et du 






Des courbes effort-déplacement ont été obtenues pour la flexion-extension, l’inflexion 
latérale et la torsion axiale (Fig. 19). La charge maximale de 10 Nm a été atteinte pour chaque 
configuration. Un phénomène d’hystérésis a été observé pour toutes les configurations dans 
tous les plans puisque la courbe de chargement n’était pas superposable à la courbe de 
déchargement. Par ailleurs, nous avons observé que le couplage était faible dans les deux 
plans différents du plan de rotation principal pour chacune des sollicitations. Il n’y avait pas 
d’asymétrie entre la droite et la gauche pour l’inflexion latérale et la torsion axiale. 
 
 
Fig. 19 Courbes effort-déplacement L4-L5 pour un spécimen anatomique intact. 
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3.3.1 Amplitudes de mobilité en flexion-extension 
 
Le Tableau 7 et la Fig. 20 représentent les AM en flexion-extension pour chaque 
configuration. La Fig. 21 illustre les courbes effort-déplacement des différentes configurations 
en flexion-extension. L’AM moyenne du segment intact était de 10,9° (9,4° à 15,5°). 
L’instrumentation diminuait l’AM de 1,5° (14%) en moyenne par rapport au rachis intact (p = 
0,028). Bien que les différences soient non significatives par rapport à la configuration intacte, 
l’AM augmentait de 1,5° (14%) en moyenne après facettectomie, et elle diminuait de 0,7° (6%) 
avec l’instrumentation et la lésion. Ces résultats montrent que l’instrumentation n’influence 
que faiblement la mobilité intervertébrale du segment L4-L5 après facettectomie. 
 
Tableau 7. Comparaison des amplitudes de mobilité (degrés) en flexion-extension : rachis  









Rachis intact 10,9 ± 1,2  9,4  15,5  --  -- 
Instrumenté  9,4 ± 1,4  7,8  11,7  -1,5 (-14%)  p = 0,028 
Instrum. + lésion 10,2 ± 1,2  8,2  11,5  -0,7 (-6%)  p = 0,173 
Facettectomie  12,4 ± 1,6  10,5  14,7  +1,5 (+14%)  p = 0,116 
 
 




Fig. 21 Courbes effort-déplacement en flexion-extension : rachis intact (courbe noire), 
instrumenté + lésion (courbe grise), facettectomie seule (courbe en pointillés), mouvements 
couplés dans le plan frontal et le plan transveral (courbes fines). 
 
3.3.2 Amplitudes de mobilité en inflexion latérale 
 
Les AM en inflexion latérale sont représentées dans le Tableau 8 et la Fig. 22. La Fig. 23 
montre les courbes effort-déplacement pour les différentes configurations. L’AM moyenne du 
segment L4-L5 intact était de 9,5° (6,8° à 12,1°). Lorsqu’on compare la variation d’AM par 
rapport au rachis intact, l’AM diminuait de 0,6° (6%) en moyenne après instrumentation (p = 
0,028). La lésion par facettectomie augmentait l’AM de 1,1° (12%). Lorsque le segment L4-L5 







Tableau 8. Comparaison des amplitudes de mobilité (degrés) en inflexion latérale : rachis  









Rachis intact 9,5 ± 2,2  6,8  12,1  --  --  
Instrumenté  8,9 ± 1,7  6,6  11,1  -0,6 (-6%)  p = 0,028  
Instrum. + lésion 9,6 ± 2,0  7,1  12,3  +0,1 (+1%)  p = 0,600  










Fig. 23 Courbes effort-déplacement en inflexion latérale : rachis intact (courbe noire), 
instrumenté + lésion (courbe grise), facettectomie seule (courbe en pointillés), mouvements 
couplés dans le plan sagittal et le plan transveral (courbes fines). 
 
3.3.3 Amplitudes de mobilité en torsion axiale 
 
Le Tableau 9 et la Fig. 24 représentent les AM en torsion axiale pour chaque 
configuration. La Fig. 25 illustre les courbes effort-déplacement des différentes configurations 
en torsion axiale. L’AM moyenne pour le segment intact était de 4,7° (3,4° à 6,0°). L’AM était 
diminuée par l’instrumentation de façon significative (p = 0,028). La diminution moyenne était 
de 2,5° (53%) pour le segment instrumenté sans lésion par rapport au rachis intact, et elle était 
de 1,8° (38%) pour le segment instrumenté avec facettectomie. Par ailleurs, nous avons 
observé que l’amplitude de la zone neutre des courbes effort-déplacement était diminuée 
pour les configurations instrumentées. Ceci est probablement lié à la tige transverse rigide qui 
relie les deux tiges angulées. On note une augmentation de la torsion axiale de 5,0° (106%), 
significative (p = 0,028) après facettectomie bilatérale comparé au rachis intact. Ces résultats 
démontrent la nécessité de limiter l’hypermobilité induite par la lésion en torsion axiale, en 
instrumentant le segment L4-L5 par l’IFA. 
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Tableau 9. Comparaison des amplitudes de mobilité (degrés) en torsion axiale : rachis  









Rachis intact 4,7 ± 1,2 3,4 6,0 -- -- 
Instrumenté  2,2 ± 0,8 1,0 3,4 -2,5  (-53%) p = 0,028 
Instrum. + lésion 2,9 ± 0,6 2,3 3,8 -1,8  (-38%) p = 0,028 











Fig. 25 Courbes effort-déplacement en torsion axiale : rachis intact (courbe noire), instrumenté 
+ lésion (courbe grise), facettectomie seule (courbe en pointillés), mouvements couplés dans le 
plan sagittal et le plan frontal (courbes fines). 
 
 
3.3.4 Centres moyens de rotation en flexion-extension 
 
Pour chaque spécimen, le CMR était localisé autour du milieu du plateau vertébral 
supérieur de L5 en flexion-extension. Le CMR était localisé au même endroit pour les segments 
L4-L5 instrumentés sans lésion, ainsi que pour les segments instrumentés avec facettectomie. 
Pour la configuration de facettectomie sans implant, le CMR se situait en positon plus craniale 
par rapport aux autres configurations, c’est-à-dire au niveau du disque intervertébral L4-L5. 
Les différentes localisations des CMR sont illustrées dans la  Fig. 26 pour chacun des six 





Fig. 26 Centres moyens de rotation des six rachis pour les différentes configurations. 
 
3.3.5 Pressions intradiscales en flexion-extension 
 
La mesure des pressions intradiscales (PID) au sein du nucléus nécessite une 
expérimentation sur disque non dégénéré. Néanmoins, des courbes effort-pression, telles 
qu’elles sont illustrées dans la Fig. 27, n’ont été observées que chez 4 sur 6 spécimens en 
flexion-extension. L’allure des courbes chez les deux autres spécimens était plus aplatie, 
indiquant une différence de pression moins importante entre la pression maximale et la 
pression minimale pendant le cycle de chargement-déchargement. Bien que ceci représente 
une certaine limitation pour l’analyse des PID, les valeurs maximales obtenues en flexion-
extension sont représentés dans le Tableau 10 pour chacune des configurations. La PID 
moyenne pour le segment intact était de 0,24 MPa (0,16 à 0,42 MPa). La facettectomie a 
entraîné une diminution de la PID de 0,01 MPa (4%). Une diminution de 0,04 MPa (17%), 
significative (p = 0,028) a été observée pour l’instrumentation avec lésion par rapport au rachis 




Fig. 27 Courbes effort-pression en flexion-extension : rachis intact (courbe noire), instrumenté 
+ lésion (courbe grise), facettectomie seule (courbe en pointillés). 
 
 
Tableau 10. Comparaison des pressions intradiscales (MPa) en flexion-extension : rachis  









Rachis intact 0,24 ± 0,09 0,16 0,42 -- -- 
Instrumenté  0,21 ± 0,09 0,13 0,38 -0,03 (-13%) p = 0,028 
Instrum. + lésion 0,20 ± 0,10 0,13 0,38 -0,04 (-17%) p = 0,028 






La fonction biomécanique des facettes articulaires est de répartir les charges et de 
guider les mouvements du segment intervertébral. Les facettes articulaires sont soumises à 
des contraintes importantes en extension et en torsion axiale, ce qui est dû à leur  
configuration anatomique 
4,153,204
. Les instrumentations de non fusion, telles que les 
ostéosynthèses postérieures souples, ont été utilisées comme alternative à l’arthrodèse dans 
le traitement chirurgical de la lombalgie basse et de la sténose lombaire liée à la zygarthrose 
58,65
. Ces systèmes de non fusion permettraient de limiter les mouvements anormaux en 
maintenant un certain degré de mobilité. Une répartition des charges plus physiologique 
permettrait alors de diminuer le risque de dégénérescence des segments adjacents (DSA) 
208
. 
Néanmoins, une étude in vitro récente 
124
 a montré que certains systèmes d’ostéosynthèse 
souple ne diminuaient pas les forces de contact articulaires en extension et en torsion axiale, 
et que les forces augmentaient en flexion et en inflexion latérale par rapport au rachis intact. 
Par rapport à ce type d’implant, les systèmes de remplacement facettaire ont été 
développés pour remplacer la fonction des articulaires après facettectomie et décompression 
neurologique. Ces systèmes devraient transmettre les efforts entre deux vertèbres lombaires 
tout en conservant un certain degré de mobilité du segment lombaire. La résection 
chirurgicale des facettes articulaires entraîne une déstabilisation de l’unité fonctionnelle 
vertébrale avec une hypermobilité anormale par rapport au rachis intact 
1,107,181
. Par ailleurs, 
Panjabi 
132
 a décrit qu’une augmentation de la laxité du segment vertébral autour de la 
position neutre (zone neutre) entraînait une cascade d’effets qui augmenteraient les 
contraintes au niveau des différentes structures anatomiques lombaires. Ceci accélèrerait la 
dégénérescence discale au niveau lombaire de la facettectomie, aux niveaux des segments 
adjacents, ce qui prédisposerait à la lombalgie. Ces considérations permettraient de justifier la 
mise en place d’un implant qui limiterait l’hypermobilité en torsion axiale sans modifier 
l’amplitude de mobilité (AM) en flexion-extension et en inflexion latérale. Ce nouveau type 
d’implant pourrait être utile chez le patient jeune afin de pouvoir éviter le risque de 
dégénérescence du segment adjacent (DSA) secondaire à l’arthrodèse. Panjabi et al. 
129
 
décrivent une expérimentation in vitro, comparant l’ostéosynthèse rigide à un système 
d’ostéosynthèse souple à ressort interpédiculaire (StabilimaxNZ®) après facettectomie et 
laminectomie. Les résultats de cette étude suggèrent que les effets aux segments adjacents en 
termes d’hypermobilité des segments non instrumentés seraient moins importants avec 
l’implant de non fusion. De manière analogue, Phillips et al. 
140
 ont comparé le système de 
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remplacement facettaire Total Facet Arthroplasty System (TFAS™) à un implant de fusion: les 
AM des segments adjacents à une instrumentaiton TFAS™ étaient plus faibles que celles des 
segments adjacents à une ostéosynthèse de fusion. Les effets aux segments adjacents n’ont 
pas été analysés dans cette première partie in vitro de la thèse, mais feront l’objet d’une 
analyse plus détaillée par simulation numérique dans la deuxième partie. Néanmoins, ces 
observations préliminaires semblent confirmer l’hypothèse initiale qu’un implant de non 
fusion lombaire pourrait limiter les charges transmises aux segments adjacents en maintenant 
un certain degré de mobilité intervertébrale au niveau du segment instrumenté. 
L’implant Facettaire Auxiliaire (IFA) n’a que faiblement influencé la mobilité 
intervertébrale L4-L5 dans le plan sagittal et dans le plan frontal. Les AM du spécimen 
intrumenté avec facettectomie étaient très proches de celles du sujet anatomique intact 
(diminution de L’AM de 16% et de 1% respectivement). Dans une étude de Wilke et al. 
199
, le 
système de remplacement facettaire Total Posterior-Element Replacement System (TOPS™) 
restaurait pratiqement l’AM normale en flexion-extension après laminectomie et 
facettectomie avec une diminution de 15% de l’AM par rapport au rachis intact. Zhu et al. 
208
 
ont montré que la cinématique du segment L4-L5 lésé par laminectomie et facettectomie, puis 
instrumenté par TFAS™, était plus proche du comportement cinématique du rachis intact 
qu’après instrumentation de fusion rigide. Par rapport à la configuration intacte, l’AM 
diminuait de 19% en flexion, de 32% en extension et de 12% en inflexion latérale avec TFAS™. 
Dans l’étude de Panjabi et al. 
129
, l’ostéosynthèse souple StabilimaxNZ® (utilisé comme un 
implant de remplacement facettaire) permettait de limiter l’hypermobilité du segment L4-L5 
après laminectomie et facettectomie tout en préservant un certain degré de mobilité. Par 
rapport au rachis intact, la flexion-extension diminuait de 37,6% et l’inflexion latérale de 
42,5%. Goel et al. 
71
 ont démontré que le système de remplacement facettaire Anatomic Facet 
Replacement System (AFRS™) limitait également l’hypermobilité du segment L4-L5 après 
facettectomie et permettait de maintenir des AM légèrement inférieures à celles du spécimen 
intact : 15% en flexion-extension et 18% en inflexion latérale. Le point commun de ces 
implants est la capacité à restaurer des AM proches de la normale dans le plan sagittal et le 
plan frontal après facettectomie et décompression neurologique. Les mêmes observations ont 
été faites au cours de notre analyse en cinématique in vitro sur l’IFA. Certaines variations 
entres les différents implants peuvent être liés à leur fonctionnement spécifique, aux 
différences entre spécimens anatomiques ainsi qu’aux conditions expérimentales de chaque 
laboratoire. Le Tableau 11 résume l’influence des implants de remplacement facettaire l’AM. 
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Tableau 11. Variations des  amplitudes de mobilité après facettectomie et instrumentation  
                       par rapport au segment L4-L5 (*L3-L4) intact en pourcentages 
Référence Implant Flexion-extension Inflexion latérale Torsion axiale 
Wilke et al. 
199
 TOPS™ - 15% - 3% + 5% 
Zhu et al. 
208
 TFAS™ 
- 19%  flexion 
- 32%   extension 
- 12% + 28% 
Phillips et al. 
140
* TFAS™ - 10% + 12% + 24% 
Goel et al. 
71
 AFRS™ - 15% - 18% - 15% 
 IFA - 6% + 1% - 38% 
TOPS™ = Total posterior-Element Replacement System ; TFAS™ = Total Facet Arthroplasty 
System ; AFRS™ = Anatomic Facet Replacement System ; IFA = Implant Facettaire Auxilliaire 
 
 
Les facettes articulaires lombaires jouent un rôle important dans le plan transversal 
pour la stabilité en torsion axiale et la transmission des efforts intervertébraux, ce qui est lié à 
leur configuration anatomique 
153
. Zander et al. 
207
 ont étudié l’influence de la facettectomie 
sur la biomécanique lombaire en utilisant un modèle en éléments finis. Ces auteurs ont 
démontré que la résection articulaire augmentait fortement la rotation intervertébrale dans le 
plan transversal, diminuant ainsi la stabilité en torsion axiale. Les résultats de nos 
expérimentations in vitro sont concordants avec les résultats de cette simulation numérique. 
La résection de l’articulaire inférieure de L4 a majoré la torsion axiale de 106% par rapport au 
rachis intact (p = 0,028), alors qu’elle n’a augmenté l’AM que de 14% en flexion-extension et 
de 12% en inflexion latérale. Des résultats comparables ont été décrits après facettectomie et 
laminectomie in vitro 
71,132,140,199,208
. Lorsque le segment L4-L5 lésé était instrumenté avec l’IFA, 
une diminution de l’ordre de 38% était observée par rapport à l’AM du segment intact (p = 
0,028). L’influence des autres systèmes de remplacement facettaire sur la torsion axiale après 
facettectomie dépend essentiellement des caractéristiques biomécaniques de l’implant. La 
torsion axiale était pratiquement restaurée par le système TOPS™ 
199
. L’implant TFAS™ a 
majoré la torsion axiale de 28% par rapport au rachis intact dans l’étude de Zhu et al. 
208
, ce qui 
a également été confirmé par Phillips et al. 
140
. Goel et al. 
71
 ont montré que la torsion axiale 
diminuait de 15% avec l’implant AFRS™. Par rapport aux systèmes de remplacement facettaire, 
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certains systèmes d’ostéosynthèse souple (Dynesys™, StabilimaxNZ®) n’ont pas diminué la 
torsion axiale du segment lésé par facettectomie et laminectomie 
129
. Cette différence majeure 
entre les systèmes d’ostéosynthèse souple et les systèmes de remplacement facettaire est 
probablement due à l’absence de connecteur transverse, qui est essentiel pour limiter la 
torsion axiale 
81,96,110
. La tige transverse de l’IFA semble néanmoins être relativement rigide par 
rapport aux liaisons transverses des autres implants facettaires. Ceci peut expliquer la 
diminution de l’AM en torsion axiale ainsi que la limitation de la zone neutre sur les courbes 
effort-déplacement (Fig. 25). Néanmoins, le connecteur transverse est sensé contrôler la 
torsion axiale et limiter l’hypermobilité après traitement chirugical par facettectomie. 
Les axes de rotation instantanés entre deux vertébres en flexion-extension ont 
initialement été décrits par Pearcy et Bogduk 
136
 en utilisant des radiographies de profil. Une 
AM minimale de 5° est nécessaire pour pouvoir déterminer cet axe de manière fiable. La 
localisation du centre moyen de rotation (CMR) est basée sur les repères associés aux corps 
vertébraux de L4 et de L5 en flexion-extension. Tournier et al. 
182
 ont étudié les radiograpahies 
de sujets asymptomatiques et ont pu localiser le CMR de L4-L5 entre le milieu et le tiers 
postérieur du plateau vertébral supérieur de L5. Les résultats de nos expérimentations in vitro 
sont concordants avec les résultats de cette étude in vivo. La facettectomie bilatérale a 
provoqué une ascension du CMR au niveau du disque. L’IFA ne semble pas modifier la 
localisation du CMR et le maintient autour du plateau de L5 après facettectomie. 
Un aspect typique de courbe effort-pression en flexion-extension a été observé chez 4 
sur 6 spécimens, tel qu’il avait été rapporté dans une étude in vitro de Wilke et al. 
200
. 
Contrairement aux implants TOPS™ 
199
 et AFRS™ 
71
, qui ne semblent pas limiter les pressions 
intradiscales (PID), l’IFA semblait légèrement diminuer les PID en flexion-extension par rapport 
aux configurations du rachis intact et lésé. L’ostéosynthèse souple (Dynesys™) diminue la PID 
essentiellement en extension, puisque ce type d’implant limite l’AM en extension plutôt que la 
flexion 
156
. L’IFA n’a pas diminué l’extension, ce qui pourrait expliquer pourquoi les courbes 
effort-pression sont quasi identiques en flexion et en extension. Bien que certaines limitations 
liées à un certain degré de dégénérescence discale doivent être prises en compte dans nos 
expérimentations, les résultats suggèrent que l’IFA pourrait limiter les PID en flexion-
extension. Néanmoins, une analyse approfondie tenant compte de la dégénérescence discale, 
comprenant également l’inflexion latérale et la torsion axiale serait nécessaire pour pouvoir 
entièrement apprécier l’influence de l’IFA sur les PID 
148,154
. La deuxième partie de la thèse 
traitera le comportement du disque instrumenté par modélisation en éléments finis. 
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3.5 Conclusions des expérimentations en cinématique 
 
Cette première partie d’expérimentations in vitro a permis de déterminer l’influence 
de l’IFA sur les AM du segment L4-L5 intact et après facetectomie. Certains points clés peuvent 
être retenus. 
- L’IFA a une faible influence sur les AM en flexion-extension et en torsion axiale. 
- Dans le plan sagittal, le CMR migrait vers le haut après facettectomie et était 
localisé autour le la partie moyenne du plateau vertébral supérieur de L5 avec 
l’IFA, comme pour le rachis intact. 
- Une augmentation de l’AM de 106% était notée en torsion axiale après 
facettectomie par rapport au spécimen intact. 
- L’IFA a diminué la l’AM de 38% en torsion axiale par rapport au segment L4-L5 
intact. La tige transverse rigide de l’implant semble fondamentale pour la 
stabilité du segment lombaire dans le plan transversal après facettectomie. 
- L’IFA semblait limiter les PID en flexion-extension après facettectomie. 
 
Néanmoins, ce premier chapitre n’a permis de répondre qu’en partie à la quesiton de 
l’influence de l’IFA sur le disque instrumenté. Les effets de l’IFA aux segments adjacents 
devront également faire l’objet d’une analyse complémentaire. Un deuxième chapitre 
permettra d’étudier ces points plus en détail en utilisant une modélisation du rachis et de 
l’implant en éléments finis. Par ailleurs, les résultats cinématiques in vitro permettront de 
valider le modèle en éléments finis et serviront à définir les déplacements imposés pour 
l’analyse numérique.  
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Les expérimentations in vitro dans le chapitre précédent ont permis de caractériser 
l’influence de l’IFA sur la cinématique du segment lombaire L4-L5 et de comparer ces résultats 
aux autres systèmes de remplacement facettaire. Cette première partie, ayant fait l’objet 
d’une publication dans la revue Spine 
34
, a souligné la nécessité d’instrumenter un segment 
lombaire après facettectomie en utilisant un implant de non fusion comprenant une liaison 
transverse. Par ailleurs, l’influence du remplacement facettaire sur les PID en flexion-extension 
n’a pu être étudiée de manière fiable que sur quatre spécimens anatomiques. Même si les 
courbes effort-pression paraissent comparables à celles d’un rachis intact, ces résultats sont à 
interpréter avec précaution, vu le nombre restreint de sujets exploitables. Afin de pouvoir 
compléter l’analyse sur le disque du segment instrumenté, nous poursuivons le travail de 
thèse par simulation numérique en s’appuyant sur une version actualisée de MEF du rachis 
lombaire de l’ENSAM 
102
. Dans un premier temps, le modèle sera validé par rapport aux 
courbes effort-déplacement des expérimentations in vitro précédentes. Dans un second 
temps, l’IFA sera également modélisé, ce qui permettra d’étudier l’influence de l’implant sur 
les contraintes intradiscales et les forces de contact au niveau des facettes articulaires. 
 
Ce chapitre est consacré à la simulation numérique par MEF et traitera principalement 
deux aspects : l’analyse du segment instrumenté et celle des segments adjacents. 
- Le premier aspect a pour but de déterminer les contraintes au niveau de l’annulus du 
disque L4-L5 pour le rachis intact, la facettectomie et le recalibrage, puis de comparer 
l’effet de l’IFA à celui d’une instrumentation de fusion. 
- Le second aspect a pour objectif de comparer l’influence de l’IFA à celle d’une 
instrumentation de fusion sur les segments adjacents L3-L4 et L5-S1. Cette partie 
comportera une analyse des moments générés en déplacement imposé du segment 
L3-S1 pour la flexion, l’extension, l’inflexion latérale et la torsion axiale. Ce protocole 
d’analyse par MEF s’appuie sur les critères expérimentaux de Panjabi 
133
 pour évaluer 
l’effet d’une instrumentation sur les segments adjacents. Par ailleurs, les contraintes 
intradiscales au niveau de l’annulus seront calculées. Les forces de contact articulaires 
des segments adjacents seront également déterminées. 
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4.2 Matériel et méthodes 
 
4.2.1 Modèle en éléments finis du rachis L3-S1 
 
La MEF du segment L3-S1 représente une version actualisée du modèle du rachis 
lombaire de l’ENSAM 
102
. Les dimensions de chaque vertèbre lombaire ont été déterminées par 
rapport à une banque de données propre au LBM sur 160 vertèbres lombaires 
162
. Les positions 
des vertèbres les unes par rapport aux autres étaient déterminées par rapport à des 
reconstructions 3D sur 34 adultes sains utilisant le système de stéréoradiographie EOS® (EOS 
Imaging, Paris, France) 
64
. Le modèle utilisait un comportement isotropique linéaire pour l’os 
spongieux et l’os cortical du corps vertébral, les structures vertébrales postérieures et les 
plateaux vertébraux 
72,102,167
. Le nucleus pulposus était modélisé en un élement assimilé aux 
caractéristiques d’un fluide en utilisant un module de compression isostatique 
9
. Les fibres de 
collagène de l’annulus étaient modélisées par des câbles et sa matrice par des de poutres à 
comportement multilinéaire, modélisant la substance de base de l’annulus 
170
. Les ligaments 
étaient simulés par des câbles : éléments à deux nœuds résistant uniquement en traction. Les 
surfaces articulaires des facettes étaient représentées par des contacts surface-surface. La 
capsule était simulée par des câbles qui reliaient  l’articulaire supérieure à l’articulaire 
inférieure (Fig. 28).  
 
 
Fig. 28 Modélisation en éléments finis du rachis intact L3-S1. 
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4.2.2 Propriétés des matériaux et validation du modèle 
 
Les propriétés des matériaux du disque, du cartilage du plateau vertébral, des 
ligaments, de l’os cortical et de l’os spongieux sont résumées dans le Tableau 12. Les 
propriétés du disque étaient basées sur les données de la littérature 
9,72,102,167,170
 et de résultats 
in vitro sur 8 segments L4-L5 sans éléments anatomiques postérieurs suivant différentes 
sollicitations dans les 3 plans 
29
. Le modèle en éléments finis a ensuite été validé par rapport 
aux courbes effort-déplacement L4-L5 obtenues sur 6 spécimens anatomiques analysés in vitro 
dans la première partie de la thèse. Comme pour cette première expérimentation, la MEF du 
rachis consistait à encastrer S1 en laissant L3-S1 libre. Des moments purs étaient appliqués en 
L3 en augmentant les efforts par par paliers d’ 1 Nm jusqu’à une charge maximale de 10 Nm en 
flexion-extension, en inflexion latérale et en torsion axiale (Fig. 29). 
 
Tableau 12. Propriétés des matériaux des structures du rachis lombaire en éléments finis 
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Fig. 29 Courbes effort-déplacement pour le segment L4-L5 intact et instrumenté avec l’IFA. 
 
 
4.2.3 Modélisation de la lésion chirurgicale 
 
Une facettectomie bilatérale et un recalibrage ont été simulés au niveau L4-L5 en 
retirant certains éléments du modèle L3-S1 intact. La facettectomie a été simulée en enlevant 
les éléments représentants les articulaires inférieures de L4. Le recalibrage a été simulé en 
retirant les éléments inférieurs de l’épineuse et de la lame de L4, ainsi que les câbles 
représentant le ligament interépineux, le ligament supraépineux et le ligament jaune entre L4 







Fig. 30 Modèle en éléments finis du segment L3-S1 avec simulation des lésions chirurgicales de 
type facettectomie et recalibrage au niveau L4-L5. 
 
 
4.2.4 Modélisation de l’instrumentation 
 
Les vis pédiculaires de l’IFA ont été représentées par des éléments poutres encastrés 
dans les pédicules. Les tiges étaient représentées par un modèle hybride avec des éléments 
poutres dans la partie angulée et des éléments hexaédriques dans la partie droite. Les 
connecteurs étaient représentés par des éléments hexaédriques à 8 nœuds. Les articulations 
des connecteurs étaient représentées par une rotule et une glissière avec des éléments de 
contact surface-surface sans frottement (Fig. 31). Les propriétés des matériaux de l’IFA en MEF 
sont détaillés dans le Tableau 13. 
L’instrumentation postérieure rigide, représentant une ostéosynthèse de fusion 
conventionnelle avec un système de vis pédiculaires et de tiges, a été simulée en figeant les 






Fig. 31 Modélisation de l’IFA en éléments finis montrant son positionnement sur le modèle du 
rachis en L4-L5 et vue détaillée du connecteur polyaxial et des tiges avec deux articulations de 
type rotule et glissière à surfaces de contact sans frottement. 
 
 
Tableau 13. Propriétés des matériaux des structures de l’IFA en éléments finis 





Vis pédiculaire Alliage titane Poutre 113800 0,342 
Partie angulé tige 
et tige transverse 
Alliage CoCrMo Poutre 241000 0,3 
Partie droite de 
la tige 












4.2.5 Validation du modèle de l’IFA 
 
Les conditions aux limites des expérimentations in vitro, décrits dans la première partie 
de la thèse, ont été appliquées aux conditions de la MEF en augmentant le chargement par 
moments purs au niveau de L3 jusqu'à 10 Nm. Le comportement du modèle en simulation 
numérique a été étudié pour la flexion-extension, l’inflexion latérale et la torsion axiale pour le 
segment L4-L5 intact ainsi que pour le segment instrumenté par IFA (Fig. 29). 
 
4.2.6 Conditions aux limites et configurations étudiées 
 
Après validation du modèle en utilisant des moments imposés, l’analyse numérique a 
été réalisée en déplacements imposés. Les degrés de rotations dans les 3 plans étaient 
préalablement déterminés à 10 Nm pour le segment L3-S1. Les AM de mobilités obtenues ont 
ensuite été appliquées au modèle comme déplacements imposés : 17° en flexion, 14° en 
extension, 13° en inflexion latérale droite et 9° en torsion axiale gauche. Le sacrum était 
encastré. L3 était non contraint et chargé en apliquant des moments purs, jusqu’à ce que le 
déplacement du segment L3-S1 fût atteint. 
Une précharge de 400 N de type follower load était appliquée au rachis. Cette 
méthode consiste à appliquer une force de compression de façon segmentaire, 
perpendiculaire au plan transversal du disque, en utilisant un système de câbles guidés au 
niveau de chaque vertèbre. Par rapport à une compression axiale simple, le follower load 
permet d’appliquer un effort qui suit la lordose du rachis. La méthode du follower load paraît 
intéressante, car elle permet de reproduire l’action de la musculature paravertébrale et de se 
rapprocher ainsi de conditions biomécaniques plus réalistes, telles qu’elles seraient observées 
in vivo 
146
. La Fig. 32 représente schématiquement l’application de la précharge de type 






Fig. 32 Application d’une précharge de 400 N de type follower load. 
 
Le modèle en éléments finis a été analysé en simulant quatre configurations 
différentes au niveau L4-L5: 
- rachis intact, 
- lésion par facettectomie et recalibrage, 
- lésion et instrumentation par IFA, 
- lésion avec instrumentation de fusion. 
 
4.2.7 Traitement des données et  paramètres analysés 
 
Le logiciel ANSYS (ANSYS Inc., Canonsburg, PA, USA) a été utilisé pour l’analyse des 
différents paramètres. Les amplitudes de mobilité (AM) en L3-L4, L4-L5, L5-S1 ainsi que les 
moments appliqués à chaque configuration étaient étudiés pour la flexion, l’extension, 
l’inflexion latérale et la torsion axiale. Les contraintes de von Mises étaient calculées au niveau 
de l’annulus dans le plan transversal moyen du disque intervertébral. Les forces de contact 
articulaires étaient obtenues par la somme des efforts aux nœuds sur les surfaces articulaires 






4.3.1 Amplitudes de mobilité et moments appliqués 
 
Les AM relatives des segments L3-L4, L4-L5 et L5-S1, exprimés en pourcentages par 
rapport au déplacement imposé du segment L3-S1, ainsi que les moments appliqués en 
fonction de la configuration sont représentés dans la Fig. 33. 
 
 
Fig. 33 Répartition des amplitudes de mobilités segmentaires et moments appliqués. 
 
La répartition des AM était semblable pour les différentes configurations en flexion, en 
extension et en inflexion latérale. La répartition des AM entre les trois segments était 
comparable pour le rachis intact, la lésion et la lésion avec IFA. Pour l’instrumentation de 
fusion l’AM diminuait en L4-L5, et augmentait aux segments adjacents L3-L4 et L5-S1. Les 
moments appliqués en déplacement imposé étaient plus élevés pour la fusion que pour l’IFA 
pour chaque sollicitation. Ils étaient similaires pour la configuration de la lésion seule et la 
configuration de la lésion avec IFA.  
  
63 
En torsion axiale, les AM segmentaires diminuaient de L3-L4 à L5-S1 pour le rachis 
intact. La lésion par facettectomie bilatérale et recalibrage a entraîné une augmentation d’AM 
relative de 33% à 55% en L4-L5. L’AM du segment L4-L5 ROM était réduite à 25% par l’IFA et à  
21% par l’instrumentation de fusion. Les moments appliqués étaient moins élevés en cas de 
lésion par rapport au rachis intact. L’IFA et l’instrumentation de fusion ont entraîné une 
augmentation similaire des moments appliqués en torsion axiale. 
 
4.3.2 Contraintes de von Mises au niveau de l’annulus 
 
La distribution des contraintes de von Mises a été calculée pour chaque partie de 
l’annulus et des valeurs médianes (MPa) pour la partie de contraintes maximales au sein de 
l’annulus sont considérées par la suite. 
En flexion, en extension et en inflexion latérale, la répartition des contraintes de von 
Mises était comparable pour le rachis intact, la configuration lésée et la lésion avec IFA. 
L’instrumentation de fusion a entraîné une diminution des contraintes de von Mises au niveau 
du disque L4-L5 instrumenté par rapport aux autres configurations. En flexion, la fusion a 
augmenté les contraintes de von Mises au niveau de l’annulus antérieur L3-L4 : 1,1 MPa versus 
0,8 MPa respectivement (Fig. 34). En extension, la fusion a augmenté les contraintes de von 
Mises au niveau de l’annulus postérieur L5-S1 : 2,0 MPa versus 1,7 MPa respectivement. Les 
mêmes observations ont été faites au niveau L3-L4 : 1,5 MPa versus 1,3 MPa respectivement 
(Fig. 35). En inflexion latérale droite, la fusion a augmenté les contraintes de von Mises au 
niveau de l’annulus latéral gauche L3-L4 : 1,7 MPa versus 1,5 MPa respectivement. Une 
augmentation moins importante des contraintes de von Mises a été notée dans la partie 
postérolatérale droite de l’annulus. Des comportements similaires ont été  observés en L5-S1 
(Fig. 36).  
En torsion axiale, l’IFA comme l’instrumentation de fusion ont provoqué une 
augmentation similaire des contraintes de von Mises : 1,5 MPa au niveau de l’annulus 
postérolatéral en L5-S1, par rapport à 1,0 MPa pour le rachis intact et 0,8 MPa pour la lésion 
seule (Fig. 37). Pour les deux configurations d’instrumentation, les contraintes en L3-L4 étaient 
comparables à celles du rachis intact : 0,3 MPa en L4-L5 avec l’IFA et l’instrumentation de 





Fig. 34 Répartition des contraintes de von Mises dans l’annulus pour la flexion. 
 
 




Fig. 36 Répartition des contraintes de von Mises dans l’annulus pour l’inflexion latérale. 
 
 
Fig. 37 Répartition des contraintes de von Mises dans l’annulus pour la torison axiale. 
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4.3.3 Forces de contact articulaires 
 
Les forces de contact articulaires ont été calculées au niveau des segments adjacents 
L3-L4 et L5-S1. L4-L5 était représenté uniquement pour le rachis intact car les autres 
configurations comportaient une facettectomie supprimant ces éléments (Fig. 38). 
L’instrumentation de fusion a entraîné une augmentation des forces de contact 
articulaires (L5-S1 > L3-L4) en extension et en inflexion latérale par rapport aux autres 
configurations. Les forces de contact étaient plus élevées inflexion latérale qu’en extension. En 
extension, les configurations représenant la lésion seule et la lésion avec IFA se comportaient 
de manière similaire et entraînaient une diminution des forces de contact en L3-L4 par rapport 
au rachis intact. Ces configurations étaient comparables au rachis intact en inflexion latérale. 
Pour le rachis intact en torsion axiale, les forces de contact articulaires étaient plus 
élevées qu’en extension et en inflexion latérale. L’instrumentation de fusion ainsi que l’IFA 
provoquaient une augmentation similaire des forces au niveau des segments adjacents (L3-L4 
> L5-S1) par rapport au rachis intact. La configuration de la lésion seule en L4-L5 entraînait une 
diminution des forces de contact articulaires par rapport au rachis intact. 
 
 





L’arthrodèse lombaire peut avoir une influence sur les segments adjacents et accélérer 
le processus de dégénérescence discale et articulaire, ce qui entraîne une discopathie, une 
zygarthrose et une sténose lombaire  
50,77,78,93,94,126,163,205
. L’incidence de la DSA symptomatique 
varie entre 2,2% et 20% en fonction des séries cliniques 
8,26,54,69,78,97,98,144
. Certains facteurs de 
risques peuvent prédisposer à la DSA : le type d’instrumentation, le nombre de niveaux 
arthrodésés, l’équilibre sagittal, les lésions articulaires sus-jacentes à l’arthrodèse, l’âge ainsi 
que les lésions dégénératives préexistantes 
32,36,97,127,186
. Bien qu’il n’y ait pas de relation stricte 
entre les signes radiologiques de la DSA et la symptomatologie clinique 
160
, il est important de 
tenir compte des facteurs de risques liés à la biomécanique de l’implant et à la technique 
chirurgicale. L’effet des implants de non fusion sur les segments adjacents reste peu connu et 
l’influence de systèmes de remplacement facettaire n’a pas encore été étudiée auparavant. La 
MEF du rachis lombaire et de l’IFA a permis d’analyser le comportement des segments 
adjacents, et de comparer l’IFA à la situation d’arthrodèse. Nous nous sommes inspirés du 
modèle de Panjabi 
133
 que nous avons décrit précédemment. Cette méthode 
d’expérimentation in vitro quantifie l’influence de l’instrumentation sur les segments adjacents 
en déplacements imposés. Nous avons adapté cette méthode à la MEF, permettant ainsi de 
compléter les premières expérimentations in vitro. Même si les modèles en éléments finis 
essayent de se rapprocher de la situation in vivo, ils restent théoriques. En effet, certaines 
simplifications de la géométrie des structures anatomiques et des propriétés des matériaux 
tissulaires, les forces musculaires ainsi que l’influence de la dégénérescence discale restent 
difficile à modéliser et représentent une certaine limitation de la MEF 
62,123,148
. 
Nos données cinématiques en éléments finis sur la répartition des AM segmentaires 
lombaires du rachis intact concordent avec les résultats de Goel et al. 
71
. Ces auteurs ont testé 
le segment L4-L5 in vitro et ont évalué le segment L3-S1 par MEF avec des conditions similaires 
à notre modélisation. La répartition des AM segmentaires était également comparable aux 
résultats de l’étude in vitro de Phillips et al. 
140
 pour le rachis lombaire intact ainsi que pour 
l’instrumentation de fusion à un niveau. Plusieurs études biomécaniques 
176,177,196
 ont montré 
des changements d’AM aux segments adjacents au niveau de fusion, mais leurs résultats 
diffèrent en fonction du protocole expérimental utilisé. Une étude clinique récente 
119
 a 
montré une augmentation des AM sur clichés radiographiques de profil en flexion-extension 
aux niveaux sus et sous-jacents au niveau de fusion L4-L5 dans le spondylolisthésis dégénératif. 
Chow et al. 
41
 ont observé des résultats in vitro similaires, et ont émis l’hypothèse que les 
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segments adjacents à l’arthrodèse pourraient présenter des AM augmentées. Panjabi et al. 
129
 
ont comparé in vitro les effets aux segments adjacents avec une instrumentation de non fusion 
et une instrumentation de fusion en L4-L5, en appliquant un moment de 8 Nm et un follower 
load de 400 N. En flexion-extension et en inflexion latérale, la fusion a réduit les AM en L4-L5 
et augmenté les AM en L3-L4 et L5-S1. Cet effet était moins important avec l’implant de non 
fusion. Des résultats comparables ont été obtenus par notre MEF avec l’instrumentation de 
fusion, alors que l’IFA ne semblait pas modifier la cinématique du niveau instrumenté et des 
segments adjacents dans le plan frontal et sagittal par rapport au rachis intact. La 
configuration de fusion L4-L5 a nécessité des moments plus importants en déplacements 
imposés par rapport aux configurations de l’instrumentation par IFA et du rachis intact. Ceci 
pourrait générer des contraintes plus importantes au niveau des segments non instrumentés. 
Néanmoins, les mécanismes de compensation par flexion des hanches sont importants in vivo 
133,171
, mais ne sont pas pris en compte dans la MEF. En effet, un être humain compenserait 
une diminution des AM lombaires dans le plan sagittal, secondaires à la fusion, en augmentant 
la flexion au niveau des hanches et des segments adjacents. Bien que l’équilibre sagittal joue 
un rôle important in vivo, cette variable est difficile à inclure dans la modélisation du rachis, ce 
qui représente une seconde limitation de l’analyse par simulation numérique. 
La facettectomie et la décompression du canal provoquent une hypermobilité du 
segment lombaire et nécessitent un maintien par un implant 
1,181
. La liaison transverse 
augmente la stablilité d’instrumentations postérieures en torsion axiale 
81,110
. Plusieurs 
expérimentations in vitro 
71,140,199,208
 ont démontré que la liaison transverse des systèmes de 
remplacement facettaire limitait les AM en torsion axiale, ce qui représente une fonction 
importante de ces implants pour les mouvements de rotation dans le plan transversal. Nos 
expérimentations in vitro, comme l’analyse par MEF, ont montré que l’IFA remplissait cette 
fonction en torsion axiale. La simulation en éléments finis a montré une augmentation d’AM 
en torsion axiale après facettectomie et recalibrage par rapport à la configuration intacte. L’IFA 
a diminué l’AM comme l’implant de fusion, et les moments générés pour atteindre le 
déplacement imposé étaient similaires. Bien que la liaison transverse soit nécessaire pour 
diminuer l’hypermobilité après lésion, cette partie de l’implant pourrait augmenter les 
contraintes aux segments adjacents en torsion axiale. 
Une modification d’AM d’un segment lombaire pourrait influencer la répartition des 
contraintes de von Mises au niveau de l’annulus des segments adjacents. Pour le rachis intact, 
les contraintes sont maximales au niveau de l’annulus postérolatéral en compression axiale, 





Les rotations du segment lombaire augmentent les contraintes au niveau de l’annulus, surtout 
en torsion axiale, et sont majorées lorsque les déplacements sont combinés dans plusieurs 
plans 
154,192
. L’arthrodèse lombaire augmente les contraintes aux segments adjacents, surtout 
lorsque le disque présente déjà une discopathie modérée 
203
. Dans notre simulation par MEF, 
la fusion a augmenté les contraintes de von Mises à la partie antérieure de l’annulus L3-L4 en 
flexion et à la partie postérieure de l’annulus L5-S1 en extension, alors que la configuration 
d’instrumentation par IFA était comparable à celle du rachis intact. La fusion générait 
également des contraintes plus importantes en inflexion latérale par rapport à l’IFA, qui se 
comportait de manière semblable au rachis intact et à la lésion seule. La facettectomie et le 
recalibrage n’avaient pas d’influence majeure sur les rotations dans le plan frontal et sagittal. 
L’IFA semble uniquement accompagner les mouvements intervertébraux L4-L5, sans modifier 
la cinématique ni les contraintes au niveau de l’annulus. En torsion axiale, l’instrumentation de 
fusion, comme l’IFA, augmentait les contraintes dans la partie postérolatérale de l’annulus L5-
S1, ce qui est lié à la liaison transverse rigide. La fusion diminuait les contraintes intradiscales 
L4-L5 de manière plus importante en flexion-extension que l’IFA. Ceci complète l’analyse des 
PID dans la première partie expérimentale in vitro. L’IFA ne semble pas pouvoir diminuer les 
contraintes du disque instrumenté de manière importante. D’un point de vue clinique, ceci 
limiterait l’utilisation de cet implant de non fusion à des segments lombaires avec une 
dégénérescence discale modérée. 
Les facettes articulaires ne portent pas de charges en flexion, alors que les charges 
sont importantes en extension, en inflexion latérale et en torsion axiale 
125,151
. La hauteur des 
charges facettaires peut varier considérablement en fonction des conditions expérimentales in 
vitro ou en MEF 
71
. L’orientation facettaire influence la répartition des charges entre le disque 
et les articulaires. La sagittalisation de l’interligne articulaire des segments adjacents 
prédisposerait à la DSA 
164
, ce qui aurait une influence sur le fonctionnement des systèmes de 
remplacement facettaire. Dans notre MEF, la fusion a augmenté les forces de contact 
facettaires des segments adjacents en extension et en inflexion latérale par rapport à l’IFA. Par 
ailleurs, des variations mineures de la cinématique dans le plan sagittal, liées aux 
caractéristiques ou au positionnement de l’implant, pourraient avoir une influence sur les 
forces de contact facettaires. Schmidt et al. 
153
 ont démontré qu’une postition plus postérieure 
du centre instantané de rotation pouvait augmenter les forces de contact articulaires en 
extension. Nos expérimentations in vitro préalables ont montré que le CMR était localisé entre 
le milieu et le tiers postérieur du plateau vertébral supérieur L5 avec l’IFA, ce qui représente 
une localisation comparable au segment L4-L5 intact. En torsion axiale, les forces de contact 
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facettaires aux segments adjacents étaient plus élevés et comparables entre l’IFA et 
l’instrumentation de fusion. Ceci est probablement lié à la présence de la liaison transverse, 
qui pourrait générer des contraintes discales et articulaires en torsion axiale. Malgré cet effet 
aux segments adjacents, attribué à la liaison transverse, la fonction de limitation 
d’hypermobilité après facettectomie et recalibrage reste importante pour un système de 
remplacement facettaire.  
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4.5 Conclusions de la modélisation en éléments finis 
 
Cette deuxième partie d’analyse par simulation numérique a permis de déterminer 
l’influence de l’IFA sur les segments adjacents et le disque du niveau intrumenté. Les 
conclusions retenues sont les suivantes. 
- L’IFA n’a pas d’influence majeure sur les segments adjacents en flexion-extension et en 
inflexion latérale. 
- En torsion axiale, l’IFA limite l’hypermobilité après facettectomie et recalibrage de 
manière analogue à un implant de fusion. Ceci est dû à la liaison transverse de 
l’implant, ce qui génère une augmentation des contraintes de l’annulus et les forces de 
contact facettaires aux niveaux adjacents. 
- La fusion diminue les contraintes de l’annulus du disque instrumenté plus que l’IFA. 
Cliniquement, ceci pourrait signifier que le remplacement facettaire ne pourrait être 
indiqué que dans les sténoses lombaires avec une hauteur discale suffisante, d’au 
moins 50% par rapport aux segments non dégénérés. 
 
A l’issue de ce deuxième chapitre, nous avons pu compléter l’analyse du comportement de 
l’IFA et de son influence sur les segments adjacents. Néanmoins, certaines interrogations 
persistent sur le comportement en cisaillement de cet implant de non fusion. Ces propriétés 
pourraient être intéressantes pour évaluer la possiblité d’une indication chirurgicale de l’IFA 
dans le spondylolisthésis dégénératif de grade I. Un troisième chapitre permettra d’étudier ce 
point plus en détail en utilisant une méthode in vitro spécialement conçue pour les 








Les expérimentations in vitro préalables ainsi que la simulation numérique par MEF ont 
montré que la torsion axiale augmentait de manière importante après facettectomie et 
décompression du canal lombaire. Les indications principales du remplacement facettaire sont 
la zygarthrose et la sténose lombaire. Comme nous avons pu le voir dans les deux premières 
parties de cette thèse, l’intérêt majeur de l’IFA est de limiter l’hypermobilité intervertébrale 
dans le  plan transversal. Bien que l’analyse in vitro des pressions intradiscales (PID) indiquait 
que l’IFA limitait les PID en flexion-extension, l’analyse par MEF a montré qu’une 
instrumentation de fusion rigide permettait de mieux réduire les contraintes intradiscales au 
niveau de l’annulus. Par conséquent, il semble que d’un point de vue clinique, l’indication de 
l’IFA devrait être restreinte aux segments lombaires présentant une hauteur discale résiduelle 
suffisante par rapport aux segments non dégénérés. Il s’agirait de discopathies modérées de 
stades Pfirrmann III ou IV 
139
. Ceci pourrait correspondre au spondylolisthésis dégénératif de 
grade I, ainsi qu’à la sténose lombaire avec segment hypermobile en flexion-extension qui 
précède le développement du spondylolisthésis. Néanmoins, cette indication n’a jamais été 
posée pour les systèmes de remplacement facettaire. 
 
Ce chapitre est consacré à une seconde analyse in vitro, afin de pouvoir compléter les 
connaissances sur le comportement du segment L4-L5 en cisaillement. Les expérimentations 
seront réalisées en déplacements postéro-antérieurs, afin de simuler le déplacement du 
spondylolisthésis observé in vivo. Deux aspects seront traités : 
- L’effet de la lésion chirurgicale par facettectomie et recalibrage sans instrumentation 
sera comparée au rachis intact en cisaillement postéro-antérieur. Cet aspect permettra 
de déterminer l’importance des structures anatomiques postérieures s’opposant au 
déplacement antérieur. 
- L’influence de l’IFA sera analysée afin de vérifier la capacité de l’implant à limiter le 
déplacement antérieur après lésion chirurgicale. Cette configuration permettra de 
simuler la configuration de spondylolisthésis dégénératif de grade I et de déterminer le 
comportement de l’IFA pour cette indication. 
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5.2 Matériel et méthodes 
 
5.2.1 Spécimens anatomiques 
 
Six segments lombaires L4-L5 humains frais ont été prélevés à l’Institut d’Anatomie 
UFR Biomédicale des Saints-Pères, Université René Descartes, Paris, France. L’âge moyen des 
donneurs était de 73,8 ans et variait de 63 à 84 ans. Il s’agissait de 5 hommes et 1 femme. 
Après prélèvement dans un délai inférieur à 10 jours après le décès, les pièces anatomiques 
lombaires étaient emballées dans deux sachets en plastique hermétiques, congelés, et 
conservés à -20°C jusqu’au moment de l’expérimentation. Les spécimens étaient décongelés à 
6°C 12 à 14 heures avant le début de la dissection. Les muscles paravertébraux et les tissus 
mous ont été retirés intégralement. Les ligaments, les capsules articulaires, les disques 
intervertébraux et les structures vertébrales osseuses ont été préservés de manière à obtenir 
un segment L4-L5 intact. Les déformations vertébrales, l’endommagement des vertèbres ainsi 
que les signes de dégérescence discale ou des articulaires ont été exclus par inspection 
macroscopique et par radiographie. Les expérimentations ont ensuite été réalisées à 
température ambiante en utilisant une solution aqueuse (NaCl 0,9%) pour humidifier le disque. 
 
5.2.2 Orientation des spécimens 
 
La moité supérieure du corps vertébral de L4 et la moitié inférieure du corps vertébral 
de L5 étaient coulés dans du ciment polyméthylmétacrylate (PMMA) Technovit 3040 (Haerus, 
Hanau, Allemagne) contenu dans deux bacs métalliques. Le plan médian du disque L4-L5 dans 
le plan transversal était aligné avec une inclinaison antérieure de 10°, reproduisant ainsi 
l’alignement sagittal in vivo. Des radiographies de face et de profil ont été réalisées afin de 
vérifier l’orientation du spécimen anatomique. 
 
5.2.3 Montage expérimental 
 
Les essais en cisaillement étaient réalisés sur un banc d’essai rachis spécifique concu 
pour ces expérimentations. Le bac métallique inférieur, dans lequel était fixé L5, a été vissé de 
façon rigide à la table du banc d’essai. Le bac métallique supérieur, dans lequel était 
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positionné L4, était fixé à un rail qui permettait la translation dans le plan sagittal. Les 
déplacements en translation ont été mesurés au niveau du rail en utilisant un capteur 
électronique de type Vishay Sfernice 50L 4D 202 W00235D 2kΩ (Vishay Electronic GmbH, Selb, 
Allemagne). La précision de ce système était estimée à 0,1 mm pour les dépalcements 
linéaires. Une précharge de 400 N a été appliquée à l’unité fonctionnelle rachidienne L4-L5. Les 
charges ont été appliquées à L4 en plaçant des poids sur une barre de chargement, entraînant 
ainsi une translation antérieure de L4 sur L5 par l’intermédiaire d’un système de câbles et de 
poulies. La Fig. 39 explique schématiquement le fonctionnement du montage expérimental et 




Fig. 39 Montage expérimental in vitro en cisaillement induisant une translation de L4 sur L5. 
 
  
Fig. 40 Spécimen anatomique L4
 
5.2.4 Application des efforts
 
Ce système d’expérimentation a permis d’appliquer des forces en quasi statique par 
paliers de 10 N, avec un interval
maximal de 200 N. Le chargement a débuté en position neutre
maximal ainsi que le retour en pos
chargement-déchargement
commencer les mesures en utilisant le même protocole.
ainsi été obtenues pour le chargement et le déchargement




Les spécimens anatomiques étaient testés selon le même protocole dans trois 




-L5 instrumenté par IFA sur banc d’essai 
 
le de 15 secondes entre chaque palier, jusqu’au chargement 
, et le déplacement antérieur 
ition neutre ont été réalisés durant le même cycle de 
. Trois cycles de préconditionnement ont été réalisés
 Des courbes effort




-L5 du rachis intact, 
-L5 avec lésion, 








La lésion simulait le geste chirurgical de la facettectomie et du recalibrage. Les 
articulaires inférieures de L4 ont été réséquées. L’espace interlamaire a été agrandi en 
réséquant à la pince Kerisson la partie inférieure de l’épineuse et de la lame de L4, la partie 




Fig. 41 Lésion en L4-L5 simulant la facettectomie et le recalibrage. 
 
L’implant était postitionné de façon symétrique entre le côté droit et le côté gauche. 
Les vis pédiculaires utilisées avaient un diamètre de 6,5 mm et une longueur de 45 mm. Elles 
étaient placées de manière parallèle au plateau vertébral supérieur et selon une trajectoire 
convergente de 15° à 20° dans le plan horizontal. Les tiges angulées étaient fixées aux têtes de 
vis L4 et reliées aux vis L5 en utilisant un connecteur polyaxial de chaque côté. Les deux tiges 
étaient ensuite reliées entre elles par une tige transverse rigide. La position de l’IFA était 








L’analyse statistique a été réalisée en utilisant le logiciel R Software Version 2011 (R 
Foundation for Statistical Computing, Vienna, Autriche). Après avoir vérifié l’homogénéité des 
variances par un test non paramétrique de Fligner-Killeen, le test des rangs signés de Wilcoxon 
pour échantillons appariés a été utilisé pour comparer les déplacements maximum et les 
raideurs entre les différentes configurations. Des tests unilatéraux de supériorité étaient 









Des courbes effort-déplacement ont été obtenues pour la translation antérieure et le 
retour à la position neutre du spécimen. Un phénomène d’hystérésis a été observé pour 
chacune des courbes car la courbe de chargement n’était pas superposable à la courbe de 
déchargement. Les courbes de chargement étaient comparables pour les six spécimens intacts 
(Fig. 43). Les variances étaient homogènes pour les déplacements maximaux (p = 0,194). Le 
Tableau 14 montre les valeurs moyennes et les valeurs extrêmes pour les déplacements 
antérieurs de chaque configuration. La Fig. 44 représente les courbes moyennes de 
chargement-déchargement et la Fig. 45 les valeurs individuelles pour chaque spécimen. La 
lésion a augmenté le déplacement antérieur de 0,6 mm en moyenne par rapport au segment 
L4-L5 intact (p = 0,032). L’instrumentation du segment lésé a augmenté le déplacement moyen 
de 0,1 mm par rapport au rachis intact (p = 0,468). L’IFA a diminué signicativement le 
déplacement antérieur moyen de  0,5 mm par rapport à la configuration du segment lésé sans 
intrumentation (p = 0,046). 
 
 
Fig. 43 Courbes effort-déplacement en chargement de 0 N à 200 N pour les 6 rachis. 
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Tableau 14. Déplacement antérieur maximal (mm) à 200 N et différence avec le rachis intact 
Configurations  Moyenne Minimum Maximum Rachis intact 
Test de 
Wilcoxon 
Rachis intact 1,2 0,8 1,7 -- -- 
Lésion  1,8 1,1 2,5 +0,6  (+49%) p = 0,032 

















Les variances étaient homogènes pour les raideurs (p = 0,717). Les valeurs moyennes 
et les valeurs extrêmes de chaque configuration sont représentées dans le Tableau 15. La 
lésion a diminué la raideur moyenne de 56 N/mm par rapport au segment L4-L5 intact (p = 
0,032). La différence entre le segment instrumenté et le segment intact était de 14 N/mm en 
moyenne (p = 0,591). La raideur moyenne du segment instrumenté augmentait de manière 







Tableau 15. Raideur pendant le chargement (N/mm) et différence avec le rachis intact 
Configurations  Moyenne Minimum Maximum Rachis intact 
Test de 
Wilcoxon 
Rachis intact 162 112 242 -- -- 
Lésion  106 81 172 -56  (-34%) p = 0,032 







La sténose lombaire et la zygarthrose représentent les indications principales du 
remplacement facettaire. Le traitement chirurgical de cette pathologie lombaire dégénérative 
nécessite généralement une décompression du canal. Une résection partielle ou complète des 
articulaires nécessite une instrumentation de fusion postérieure complémentaire pour éviter 
l’hypermobilité du segment traité. Comme nous avons pu le voir dans les deux parties 
précédentes de la thèse, les systèmes de remplacement facettaire, et notamment l’IFA, 
pourraient également limiter l’hypermobilité intervertébrale tout en maintenant une certaine 
partie de mobilité. Ceci pourrait prévenir le risque de dégénérescence des segments adjacents 
164
. Néanmoins, l’effet protecteur des implants de non fusion au niveau des segments 
adjacents n’a pas été clairement démontré à ce jour. L’influence de systèmes de  replacement 
facettaire sur la cinématique de l’unité fonctionnelle rachidienne lombaire dépend en grande 
partie des propriétés biomécaniques de l’implant : la flexion-extension et l’inflexion latérale ne 
sont que légèrement modifiées, alors que la torsion axiale est essentiellement diminuée par 
les implants comprenant une liaison transverse rigide 
34,71,140,199,208
. Néanmoins, cette propriété 
des systèmes de remplacement facettaire parait indispensable pour la limitation de 
l’hypermobilité en torsion axiale après facettectomie 
1
. D’un autre côté, une augmentation des 
déplacements en cisaillement dans le plan sagittal peut être observé après résection articulaire 
113,181
. Cette modification des déplacements postéro-antérieurs pourrait avoir une influence sur 
la fonction d’implants de remplacement facettaire. Ceci pourrait être important cliniquement, 
si le spondylolisthésis dégénératif de grade I avec sténose lombaire associée était considéré 
comme une indication de remplacement facettaire. 
L’hypermobilité segmentaire lombaire a été analysée in vivo par Hasegawa et al. 
83
 en 
comparant des données biomécaniques peropératoires à des données radiographiques 
préopératoires. L’ouverture de l’interligne articulaire sur coupes axiales d’images TDM ainsi 
que le spondylolisthésis dégénératif représentaient des facteurs prédictifs importants pour 
l’hypermobilité segmentaire lombaire. Par ailleurs, le grade de Pfirrmann 
139
 des disques 
dégénérés était déterminé en IRM. Les segments lombaires avec une discopathie modérée de 
grades 3 ou 4 présentaient plus souvent une hypermobilité segmentaire que le grade 5. Dans 
cette dernière partie in vitro de la thèse, les expérimentations en cisaillement analysaient des 
segments lombaires avec une hauteur discale conservée. Ceci a permis de simuler l’indication 
chirurgicale du spondylolisthésis avec discopathie modérée, traité par facettectomie, 
recalibrage et instrumenté par IFA. 
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Des études in vitro et des simulations numériques par MEF ont montré que la raideur 
d’un segment lombaire en cisaillement était diminuée après réalisation de techniques 
chirurgicales de décompression postérieure 
21,113,181,190
. Van Solinge et al. 
190
 ont utilisé un 
modèle porcin de rachis lombaire pour démontrer que la laminectomie et la facettectomie 
partielle entraînaient une diminution de raideur de l’ordre de 9% avec une précharge de 1600 
N. Bisschop et al. 
21
 ont utilisé un protocole expérimental similaire sur des segments L2-L3 et 
L4-L5 de rachis humains pour montrer que la raideur en cisaillement était diminuée par 
rapport au rachis intact lorsque la dicopathie dégérative était faible, en se basant sur le grade 
de Pfirrmann 
139
. Contrairement à cela, la discopathie dégénérative sévère avait plutôt 
tendance à augmenter la raideur en cisaillement. Par ailleurs, la précharge représente un 
paramètre important puisque la compression axiale influence la raideur, l’aire de l’hystérésis 
et la linéarité de la courbe effort-déplacement de l’unité fonctionnelle rachidienne 
66
. Lu et al. 
113 
ont comparé l’effet de résection de structures anatomiques postérieures puis antérieures 
sur la raideur de segments lombaires humains. Après résection complète des massifs 
articulaires et des ligaments postérieurs, la raideur en cisaillement antérieur diminuait de 
77,7% en moyenne par rapport au rachis intact. Après section complète du disque 
intervertébral ainsi que des ligaments longitudinaux antérieur et postérieur, la raideur en 
cisaillement antérieur diminuait de 22,8% en moyenne. Par ailleurs, la résection des strutures 
anatomiques postérieures doublait pratiquement les déplacements antérieurs (+117%) lorsque 
les spécimens étaient chargés à 250 N. Ces résultats montrent l’importance des articulaires, du 
ligament supraépineux, du ligament interépineux et du ligament jaune pour la stabilité du 
segment lombaire en cisaillement. Néanmoins, les structures anatomiques antérieures et 
postérieures agissent ensemble pour résister au cisaillement antérieur, qui est également 
influencé par la musculature paravertébrale in vivo. Les résultats de nos expérimentations in 
vitro en cisaillement concordent avec les résultats de ces études, en montrant que la 
résistance et la raideur en cisaillement sont diminuées après facettectomie et recalibrage. Le 
stade de la discopathie modérée, entraînant une diminution de raideur en cisaillement in vitro, 
a une conséquence clinique pour l’instrumentation d’un segment hypermobile in vivo. Cette 
configuration reflèterait l’indication de remplacement facettaire dans le spondylolisthésis 
dégénératif avec une discopathie de grade Pfirrmann 3 ou 4, une sténose lombaire par 
bombement du disque et du ligament jaune, ainsi qu’une arthrose facettaire. 
L’influence des instrumentations postérieures de non fusion sur les contraintes en 
cisaillement n’est pas clairement décrite à notre connaissance. Le comportement des systèmes 
de remplacement facettaire n’est pas publié à ce jour, bien que la transmission des contraintes 
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en direction postéro-antérieure et en torsion axiale soit importante pour leur fonctionnement 
biomécanique. Schilling et al. 
152
 ont analysé l’influence des caractéristiques géométriques de 
systèmes d’ostéosynthèse souple. Les résultats de leur étude ont montré une corrélation entre 
la raideur axiale de l’implant et la limitation d’AM en flexion-extension, alors qu’il n’y avait pas 
de corrélation entre la raideur et l’AM en torsion axiale. Ceci pourrait être lié au fait que les 
systèmes d’ostéosynthèse souple ne sont pas équipés d’une liaison transverse comme l’IFA. 
Par ailleurs, les caractéristiques des matériaux, ainsi que la géométrie et le mode de 
fonctionnement de chaque implant, sont responsables du comportement en cisaillement. Les 
systèmes avec ligament et espaceurs en polycarbonate uréthane entre les vis avaient une 
résistance en cisaillement plus faible que les implants à ressort interpédiculaire intégré au 
niveau de la tige, ce qui limitait mieux les mouvements en translation. Dans nos 
expérimentations in vitro, l’IFA limitait les déplacements antérieurs du segment L4-L5 en 
cisaillement. Ceci indique que le connecteur polyaxial permet les mouvements en flexion-
extension, en inflexion latérale et en torsion axiale, mais qu’il limite également les effets des 
forces entraînant le cisaillement antérieur. Par ailleurs, les propriétés mécaniques de la tige 
utilisée sont importantes pour la répartition des contraintes entre l’implant et le rachis 
lombaire. Melnynk et al. 
117
 ont analysé in vitro l’influence du matériau et de la géométrie de la 
tige sur la raideur en cisaillement sur des segments lombaires humains. Les charges appliquées 
montaient jusqu’à 250 N, avec une compression axiale de 300 N. La lésion chirurgicale 
comportait une résection facettaire partielle, un recalibrage et une nucléotomie. Les 
contraintes étaient plus importantes au niveau des implants lorsque le spécimen avait été lésé. 
Des contraintes en cisaillements plus faibles étaient transférées au rachis en utilisant des tiges 
en titane de diamètre 5,5 mm (raideur importante) par rapport à des tiges en PEEK oblongues 
de 6,35 x 7,2 mm (raideur intermédiaire) et à des tiges en PEEK rondes de 5,5 mm de diamètre 
(raideur faible). Les déplacements antérieurs mesurés étaient inférieurs à 2 mm et 
comparables aux résultats de nos expérimentations in vitro avec l’IFA, en utilisant un protocole 
de chargement similaire. Les tiges de l’IFA ont un diamètre de 5 mm et sont composées d’un 
alliage Cobalt-Chrome-Molydène (CoCrMo) ayant une raideur plus importante que le titane. 
Bien que les caractéristiques de l’implant soient importantes pour le comportement en 
cisaillement, la technique chirugicale doit également être adaptée en permettant une 
décompression complète des racines nerveuses, tout en limitant la résection des structures 
anatomiques postérieures. La facettectomie et le recalibrage semblent générer une 
hypermobilité du segment lombaire moins importante que l’arthrectomie et la laminectomie. 
C’est pourquoi l’indication de l’IFA, telle que nous l’avons expérimentée, correspondrait plutôt 
à une supplémentation facettaire qu’à un remplacement facettaire total. 
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5.5 Conclusions des expérimentations en cisaillement 
 
Cette troisième partie d’expérimentations in vitro a permis de déterminer l’influence 
de l’IFA sur le comportement en cisaillement du segment L4-L5 après facettectomie et 
recalibrage en comparant cette configuration au rachis intact et à la lésion seule. Plusieurs 
points clés peuvent être retenus : 
- La combinaison de la facettectomie et du recalibrage diminue la raideur du 
segment lombaire et augmente les déplacements antérieurs de L4 sur L5 en 
cisaillement. 
- La raideur du segment instrumenté est plus importante avec l’IFA et les 
déplacements antérieurs en cisaillement sont proches de ceux du rachis intact. 
- Cette configuration est importante cliniquement, car elle permet de simuler 
l’effet de l’IFA pour l’indication du spondylolisthésis dégénératif débutant. 
 
Ce chapitre a permis de compléter la caractérisation in vitro de l’IFA en cinématique. 
Dans la littérature 
28,71,140,199,208
, les analyses des systèmes de remplacement facettaire se 
limitent essentiellement à la caractérisation en cinématique, ainsi qu’à l’avantage théorique 
des implants de non fusion par rapport aux segments adjacents. Nos expérimentations en 
cisaillement ont permis d’élargir les connaissances sur le remplacement facettaire et le 
comportement de l’IFA, ce qui pourrait être intéressant pour le traitement du 





A travers une démarche originale, qui a consisté à analyser un nouvel Implant 
Facettaire Auxiliaire (IFA) à l’aide de moyens d’expérimentations complémentaires, in vitro et 
par modélisation en éléments finis (MEF), nous avons pu contribuer à une meilleure 
compréhension du comportement biomécanique des systèmes de remplacement facettaire. 
 La première partie de cette thèse était consacrée à l’étude cinématique in vitro de 
l’unité fonctionnelle rachidienne L4-L5 en analysant l’influence de la facettectomie et de l’IFA 
sur les Amplitudes de Mobilité (AM) dans les trois plans de l’espace. L’analyse cinématique 
dans le plan frontal et sagittal a montré que l’IFA avait une faible influence sur les AM en 
flexion-extension et en torsion axiale. A l’aide de reconstructions stéréoradiographiques 
utilisant le système EOS®, nous avons pu localiser les Centres Moyens de Rotation (CMR) dans 
le plan sagittal. En flexion-extension, le CMR migrait vers le haut après facettectomie et était 
localisé autour de la partie moyenne du plateau vertébral supérieur de L5 avec l’IFA, comme 
pour le rachis intact. Ces expérimentations in vitro ont permis de démontrer l’intérêt majeur 
d’un système de remplacement facettaire dans le plan transversal. En torsion axiale, l’AM a 
pratiquement doublé (+106%) après facettectomie par rapport au rachis intact. L’IFA a permis 
de diminuer l’AM de 38% en torsion axiale par rapport au segment L4-L5 intact. La tige 
transverse rigide de l’implant semble être fondamentale pour limiter l’hypermobilité du 
segment lombaire en torsion axiale après facettectomie. 
L’effet de l’IFA sur le disque du niveau instrumenté a été étudié in vitro dans la 
première partie, puis par simulation numérique dans la deuxième partie de la thèse. L’analyse 
des Pressions Intra-Discales (PID) a été réalisée à l’aide d’un capteur de pression placé au 
centre du nucléus du disque L4-L5. L’IFA semblait limiter les PID en flexion-extension après 
facettectomie. Néanmoins, des courbes effort-pression n’ont été obtenues que pour 4 rachis 
sur 6, ce qui représente une limitation de cette analyse in vitro. La MEF a permis de compléter 
cette analyse, en calculant les contraintes de von Mises au niveau de l’annulus et en 
comparant l’IFA à une instrumentation de fusion. L’IFA ne modifiait pas les contraintes de von 
Mises de l’annulus du niveau instrumenté lorsqu’on le comparait aux configurations du rachis 
intact et lésé par facettectomie et recalibrage. La fusion diminuait les contraintes de l’annulus 
du disque instrumenté par rapport à l’IFA. Cliniquement, ceci pourrait signifier que le 
remplacement facettaire ne pourrait être indiqué que dans les sténoses lombaires avec une 
hauteur discale d’au moins 50% par rapport aux segments non dégénérés. 
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L’influence de l’IFA sur les segments adjacents L3-L4 et L5-S1 a également fait l’objet 
d’une simulation numérique par MEF. Les instrumentations de non fusion, telles que l’IFA, sont 
supposées limiter le risque de dégénérescence des segments adjacents, pouvant se traduire 
par une hypermobilité, des contraintes discales ou des forces de contact facettaires plus 
importantes. L’IFA n’avait pas d’influence majeure sur les contraintes de von Mises au niveau 
de l’annulus ou des forces de contact facettaires des segments adjacents en flexion-extension 
et en inflexion latérale. Cependant, en torsion axiale, l’IFA limitait l’hypermobilité après 
facettectomie et recalibrage de manière analogue à un implant de fusion. Ceci confirme les 
résultats de la première partie in vitro. Ce phénomène est dû à la liaison transverse de 
l’implant qui limite la mobilité dans le plan transversal. La simulation par MEF a également 
montré qu’en torsion axiale l’IFA générait une augmentation des contraintes de von Mises au 
niveau de l’annulus ainsi que des forces de contact facettaires aux niveaux adjacents. 
L’influence de l’IFA sur les segments adjacents était comparable à celle d’une instrumentation 
de fusion, ce qui est lié à la liaison transverse dans les deux types d’implants. 
La troisième partie d’expérimentations in vitro était consacrée au comportement de 
l’IFA en cisaillement antérieur, simulant ainsi les conditions du spondylolisthésis dégénératif de 
grade I. Le comportement en cisaillement d’un segment lombaire après facettectomie et 
recalibrage a déjà fait l’objet d’études dans la littérature. Cependant, les systèmes de 
remplacement facettaire n’ont pas été analysés en translation postéro-antérieure. En réalisant 
un montage expérimental dédié à ce type d’analyse et en comparant le segment L4-L5 
instrumenté par l’IFA au rachis intact et à la lésion seule, certaines nouvelles connaissances ont 
pu être apportées. La combinaison de la facettectomie et du recalibrage diminuait la raideur 
du segment lombaire et augmentait les déplacements antérieurs de L4 sur L5 en cisaillement, 
ce qui semble conforme avec les données de la littérature. Nous avons ensuite pu démontrer 
que la raideur du segment instrumenté était plus importante avec l’IFA et que les 
déplacements antérieurs en cisaillement étaient proches du rachis intact. Cette configuration 
est importante cliniquement, car elle permet de simuler l’effet de l’IFA pour l’indication du 
spondylolisthésis dégénératif débutant avec dégénérescence discale modérée, zygarthrose et 
sténose lombaire par bombement du disque et du ligament jaune. 
Bien que les expérimentations in vitro et la modélisation en éléments finis 
représentent des méthodes validées, ces modèles restent théoriques. Certains paramètres, 
tels que l’influence de la musculature ou des lésions dégénératives, sont difficiles à prendre en 
compte, ce qui représente une certaine limitation de la modélisation. Néanmoins, ces modèles 
essayent de se rapprocher de la situation observée in vivo. Ils sont importants, car ils 
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permettent d’analyser le comportement d’un implant de non fusion avant son utilisation 
clinique, de l’optimiser et de mieux définir ses indications.   
En perspective, nous souhaitons que ce travail de thèse puisse être la base pour les 
réflexions sur la supplémentation facettaire. Les systèmes de remplacement facettaire ne sont 
que faiblement utilisés à ce jour, en raison des connaissances limitées sur leur comportement 
biomécanique et leurs indications chirurgicales. Ces expérimentations sur l’IFA devront être 
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INFLUENCE D’UN IMPLANT FACETTAIRE AUXILIAIRE SUR LA 
BIOMECANIQUE DU RACHIS LOMBAIRE 
 
RESUME : La sténose lombaire et l’arthrose facettaire représentent les indications principales 
du remplacement facettaire. L’objectif était d’analyser l’influence d’un nouvel Implant Facettaire 
Auxiliaire (IFA) sur la biomécanique du rachis lombaire. Les expérimentations cinématiques in 
vitro ont montré que l’IFA n’avait qu’une faible influence sur les amplitudes de mobilités en 
flexion-extension et en inflexion latérale du niveau L4-L5 instrumenté. La facettectomie 
augmentait  la torsion axiale de manière importante, alors que l’IFA la réduisait grâce à la 
liaison transverse de l’implant. Cette limitation d’hypermobilité après facettectomie représente 
l’intérêt majeur de l’implant. Le disque instrumenté a été étudié in vitro par mesures de 
pressions intradiscales et par modélisation en éléments finis. Les pressions intradiscales étaient 
diminuées par l’IFA en flexion-extension. Les contraintes de von Mises de l’annulus étaient 
similaires entre l’IFA et la lésion par facettectomie et recalibrage. La fusion diminuait les 
contraintes intradiscales de manière plus importante. Au niveau des segments adjacents, l’IFA 
et le rachis intact se comportaient de façon similaire en flexion-extension et en inflexion latérale, 
alors que la fusion augmentait les contraintes de l’annulus et les forces de contact facettaires. 
En torsion axiale, l’IFA et la fusion augmentaient les contraintes discales et les forces de 
contact facettaires de manière similaire. Les expérimentations in vitro en cisaillement ont permis 
de simuler le spondylolisthésis dégénératif débutant. La lésion a entraîné une diminution de la 
raideur et une augmentation des déplacements antérieurs en cisaillement, alors que le 
comportement était similaire entre le segment instrumenté par IFA et le rachis intact.  
Mots clés : rachis lombaire, remplacement facettaire, biomécanique, cinématique, 
cisaillement, tests in vitro, modélisation en éléments finis. 
 
INFLUENCE OF AN AUXILIARY FACET SYSTEM ON LUMBAR SPINE 
BIOMECHANICS 
ABSTRACT : Lumbar stenosis and facet osteoarthritis represent the main indications for facet 
replacement. The purpose was to analyze the influence of a novel Auxiliary Facet System (AFS) 
on lumbar spine biomechanics. Kinematic in vitro experiments had demonstrated that the AFS 
has a minor influence on range of motion in flexion-extension and lateral bending at the 
instrumented level L4-L5. Facetectomy led to a major increase in axial rotation, which was 
reduced by the AFS because of the implant’s crosslink. This limitation of hypermobility 
represents the major role of the implant. The instrumented disc has been studied in vitro by 
measuring intradiscal pressures and using a finite element model. The AFS decreased 
intradiscal pressures in flexion-extension. Von Mises stress at the annulus was similar after AFS 
instrumentation and after lesion by facetectomy and undercutting laminectomy. Fusion 
decreased annulus stress at the instrumented level better than the AFS. At the adjacent 
segments, a similar behavior was observed between the AFS and the intact spine in flexion-
extension and lateral bending, whereas fusion increased annulus stress and peak contact 
forces at adjacent facet joints. In axial rotation, the AFS and fusion increased annulus stress 
and facet peak contact forces similarly. An in vitro shear loading experiment simulated 
beginning degenerative spondylolisthesis. The lesion decreased shear stiffness and increased 
anterior displacements, whereas the shear properties were similar between the AFS 
instrumented segment and the intact spine. 
Keywords : lumbar spine, facet replacement, biomechanics, kinematics, shear load, in vitro 
tests, finite element modeling. 
